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INTRODUCCIÓN 
 
Según la OMS, el cáncer es uno de los principales problemas de salud después 
de las enfermedades cardiovasculares, es la segunda causa de muerte en países 
industrializados y en el 2005 la tercera causa de muerte en Colombia. En la 
población femenina el cáncer de mama es uno de los tipos de cáncer mas 
detectados y se ha convertido en una de las principales causas de muerte en las 
mujeres. Una de las opciones de tratamiento para mujeres con cáncer de mama 
es mediante la braquiterapia de alta tasa de dosis en la cual una fuente radioactiva 
es programada para depositar una determinada distribución de dosis en la zona de 
interés de tratamiento o volumen tumoral, para la planeación del tratamiento por 
medio de carga remota, se utilizan sistemas de planeación de tratamientos que 
contienen matrices de datos que permiten realizar los cálculos de la distribución de 
dosis en una geometría deseada.  
 
43 y aunque inicialmente fue considerado para fuentes de Baja Tasa de Dosis, ha 
sido ampliamente aceptado y utilizado  para uso en Alta Tasa de Dosis y Tasa de 
Dosis Pulsada, este formalismo propone el cálculo de dosis para posiciones fijas 
de la fuente y el transporte de radiación se hace en un medio equivalente al agua, 
no se considera la dosis debida al tránsito de la fuente radioactiva desde el 
cargador remoto hasta la posición planeada en el tratamiento. 
En este trabajo se aborda el problema de la determinación de distribución de dosis 
absorbida en tratamientos de cáncer de mama con fuentes de Iridio-192 de alta 
tasa de dosis, estudiando los diferentes factores que influyen en las distribuciones 
de dosis para el tratamiento, mediante el método de Montecarlo se creó un código 
propio en FORTRAN 95 (Lahey fortran 95) en las cuales se simularon las 
condiciones de tratamiento incluyendo diseño especifico de la fuente de Ir-192 
Gammamed Plus, el espectro de desintegración del Ir -192 las variaciones de 
tejido de transporte y la caracterización de los tejidos en estudio según las 
composiciones recomendadas en el ICRU 44, con el fin de construir tablas de 
dosis para cada medio de interés y comparándolas con los datos de referencia en 
agua aceptados en la literatura y actualmente usados en la rutina de los 
tratamientos de braquiterapia HDR. Mediante el sistema de planeación de 
tratamientos Brachyvision de la empresa Varian Medical System, se implementó la 
planeación de un tratamiento representativo de cáncer de mama. De la simulación 
monte carlo se obtuvieron matrices de dosis en agua con el fin de compararlas y 
convalidar nuestra simulación, se obtuvieron matrices de dosis en tejido mamario 
con 50 % de tejido glandular y se obtuvieron las matrices de tasa de dosis para un 
material simulador como el Poly Metil Metacrilato PMMA. 
 
Se diseñó y construyó un simulador físico en PMMA con el fin de verificar 
experimentalmente las condiciones de tratamiento programadas en el sistema de 
planeación de tratamientos TPS, con el fin de estudiar mediante Dosímetros 
Termo Luminiscentes TLD’s las dosis reales entregadas según la planeación 
creada. Se midieron las dosis absorbidas en los puntos de interés creados en la 
planeación y las dosis debidas al tránsito de la fuente a través del simulador para 
luego comparar los datos obtenidos en la simulación teórica, los datos creados en 
la planeación del sistema de planeación y los resultados obtenidos de las medidas 
experimentales. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
JUSTIFICACIÓN 
 
Actualmente a nivel internacional, la braquiterapia de Alta Tasa de Dosis con 
Fuentes de Ir-192 es una técnica muy utilizada en tratamientos de cáncer de 
mama para las indicaciones clínicas correspondientes como la Irradiación Parcial 
Acelerada, como refuerzo a las dosis depositadas con Radioterapia Externa entre 
otras indicaciones clínicas.  
El protocolo TG 43 de la Asociación Americana de Físicos en Médicina 
actualmente en uso para la especificación de las distribuciones de dosis alrededor 
de una fuente de Iridio 192 de Alta Tasa de Dosis para Braquiterapia, propone 
realizar los cálculos reportados en agua, los sistemas de planeación realizan los 
cálculos dosimétricos para una matriz de agua y no consideran los cambios de 
órganos ni tejidos que naturalmente tiene el cuerpo humano, si bien el agua es 
una buena aproximación para simular la interacción radiación materia a estas 
energías, buscando una aproximación más precisa se hace necesario realizar los 
cálculos de dosis de tratamiento para tejidos mamarios los más próximos a la 
realidad, así tendríamos una distribución de dosis más aproximada a las 
proporcionadas por los sistemas de planeación, permitiendo mejorar los controles 
de calidad de los planes de tratamiento y elaborar propuestas para mejorar los 
protocolos de dosimetría en cáncer de mama con fuentes de 192Ir de Alta Tasa de 
Dosis. 
 
La necesidad de afrontar este problema está en el interés de entender mejor los 
diferentes factores que influyen en las distribuciones de dosis para un tratamiento 
de cáncer de mama, el interés por entender y adquirir criterios de optimización de 
las planeaciones de los tratamientos creados, así como de desarrollar 
herramientas alternativas y propias para el control de calidad de las fuentes y los 
sistemas de planeación TPS, mediante códigos propios que posteriormente se 
puedan adaptar fácilmente a otras condiciones de tratamiento, con base en este 
código convalidado con los datos de referencia, podemos modificar todos los 
factores que influyen en las distribuciones de dosis para las fuentes de Ir-192, 
además de crear las herramientas especificas para implementar verificaciones 
experimentales y técnicas de construcción de simuladores que permitan luego 
crear geometrías deseadas para otras condiciones de interés en próximos 
estudios. 
 
Este desarrollo propio nos permitirá continuar con el estudio de las distribuciones 
de dosis para las fuentes utilizadas en la técnica de la braquiterapia HDR con 
Iridio-192 y proponer métodos de optimización de tratamientos, implementar 
técnicas de control de calidad alternativas para ofrecer a nuestras pacientes una 
mejor y más segura opción de tratamiento. 
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1. OBJETIVOS 
 
1.1 OBJETIVO GENERAL 
  
Determinar teórica y experimentalmente la distribución de la dosis absorbida en 
las condiciones de un tratamiento de cáncer de mama con 192Ir HDR. 
 
 
1.2 OBJETIVOS ESPECÍFICOS 
 
• Utilizar el método de Monte Carlo para simular la distribución de la dosis 
absorbida debida a la radiación emitida por una fuente de 192Ir HDR, en 
las condiciones de un tratamiento de cáncer de mama, considerando el 
tejido de estudio, las varias posiciones de la fuente y la dosis debida al 
tránsito desde el blindaje hasta el punto de interés.  
 
• Diseñar y elaborar un montaje experimental que permita comprobar los 
resultados de la simulación. 
 
• Corroborar los resultados de la simulación teórica con los 
experimentales y comprobarlos con los protocolos correspondientes. 
 
• Elaborar las recomendaciones pertinentes para mejorar el protocolo de 
control de calidad en equipos de braquiterapia con fuentes de 192Ir HDR. 
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2. BRAQUITERAPIA DE ALTA TASA DE DOSIS CON Ir-192 
 
2.1 La Braquiterapia 
 
La braquiterapia es un método de tratamiento en el cual fuentes radioactivas 
selladas son usadas para depositar una determinada dosis de radiación a una 
corta distancia teniendo la ventaja de depositar una alta dosis al tumor 
mientras se modera la dosis a los tejidos sanos circundantes, esto se logra 
situando la fuente sobre ó dentro del tejido que será irradiado, al contrario de la 
teleterapia donde el tratamiento se realiza a una cierta distancia por fuera del 
paciente. 
A principios del siglo 20 el radionúclido usado era el Radio-226, debido a su 
vida media larga no era necesario hacer recalibraciones ni cambios de fuente, 
con el problema de que como producto del decaimiento del Radio se produce 
gas de Radón 222 lo cual presentaba serios problemas por fugas del 
encapsulamiento, fue en la década de los años 50 cuando los radionúclidos 
producidos artificialmente como el Iridio-192, Cobalto-60, Iodo-125, Cesio-137, 
Oro-198, Paladio-103 entre otros empiezan a ser usados en la práctica clínica.  
 
TIPOS DE BRAQUITERAPIA 
Las técnicas en braquiterapia son clasificadas de acuerdo a la posición del 
implante con respecto al volumen a tratar (intersticial, intracavitaria, 
intraluminal, superficial), los medios para controlar la exposición a la radiación 
(Implantes permanentes o temporales), las formas de cargar las fuentes           
(carga manual, precarga o carga remota) y la tasa de dosis (Baja tasa de dosis 
LDR, Media Tasa de dosis MDR, Alta tasa de dosis HDR). [1] 
 
Braquiterapia Intersticial: Es una técnica quirúrgica en la que se implanta la 
fuente directamente dentro del volumen a tratar. 
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Braquiterapia Intracavitaria: Se posiciona la fuente radioactiva muy cerca al 
volumen a tratar dentro de las cavidades naturales del cuerpo, es la técnica 
más usada para los tratamientos ginecológicos. 
Braquiterapia Superficial: Se dispone la fuente para tratar zonas de la piel o 
zonas muy superficiales  
Braquiterapia Intraluminal: Mediante un aplicador la fuente es ubicada en un 
lumen corporal para tratar tumores en el lumen o en los tejidos circundantes. 
 
Implantes permanentes: Son implantes en los cuales las fuentes radioactivas 
permanecen dentro del cuerpo hasta su completo decaimiento. 
Implantes Temporales: En esta técnica la dosis se imparte en un determinado 
tiempo para alcanzar la dosis de prescripción. 
 
Carga Manual: Esta técnica ya no es muy utilizada debido a que  las fuentes 
radioactivas son manipuladas directamente por el personal para ser 
implantadas en la zona a tratar, por tanto presentándose la exposición del 
personal a la radiación. 
Precarga: Las fuentes radioactivas se precargan en el aplicador a usar para el 
implante al paciente. 
Carga Remota: Es la técnica más usada actualmente porque reduce o elimina 
la exposición del personal ocupacionalmente expuesto, en esta técnica, la 
fuente está almacenada dentro de un dispositivo blindado y por medio de un 
sistema motorizado y precisamente controlado es ubicada en la zona donde se 
quiere hacer el tratamiento a través de aplicadores que son situados en el 
volumen de interés. 
 
La Comisión Internacional de Unidades y Medidas Radiológicas ICRU en su 
reporte 38 clasifica tres rangos de tasa de dosis en braquiterapia: 
 
Braquiterapia de Baja Tasa de Dosis LDR: por su nombre en inglés (Low 
Dose Rate) las fuentes radioactivas tienen un rango de tasa de dosis entre 0.4 
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y 2 Gy/h, es muy usado el rango entre 0.3 y 1 Gy/h. los implantes permanentes 
depositan la dosis a una muy baja tasa de dosis aproximadamente de 0.4 Gy/h 
 
Braquiterapia de Media Tasa de Dosis MDR: (Médium Dose Rate) las 
fuentes presentan un rango de tasa de dosis entre 2 y 12 Gy/h. 
 
Alta Tasa de Dosis HDR: (High Dose Rate) las fuentes tiene una tasa de 
dosis mayor a 12 Gy/h, esta técnica debe ser aplicada siempre por el método 
de la carga remota. 
 
Actualmente existe otro método llamado Tasa de Dosis Pulsada PDR, en la cual 
un tratamiento típico de LDR depositado a una tasa de dosis de 0,5 Gy/h, es 
imitado depositando pequeñas fracciones de dosis a Media Tasa de Dosis en el 
rango entre 1 y 3 Gy/h, tomando una duración de pulso entre 10 y 15 min y 
repetido una vez por hora. Las fuentes de Ir-192 PDR se usan con rendimientos 
entre 10 y 20 veces menores que las usadas para HDR. [2]  
 
2.2 Braquiterapia en el Tratamiento del Cáncer de Mama  
 
El manejo local del cáncer de mama ha evolucionado desde la cirugía radical 
hasta la aproximación por cirugía de mama conservativa, la cual combina cirugía 
segmentada de mama (lumpectomía) y complemento con Radioterapia. 
Inicialmente se practicaba la cirugía radical de mama en la cual se extraía la 
mama completa, el pectoral mayor y los nódulos linfáticos axilares, pero si bien era 
efectivo mostraba una morbilidad muy alta, con el concepto de cirugía parcial o 
conservativa, la necesidad de radiación en la mama persistió con el propósito de 
irradiar las zonas del tejido donde existe la posibilidad de alojarse enfermedad 
microscópica. Entonces este método conservativo mejora el efecto cosmético, 
reduce la morbilidad y muestra control local y sobrevida equivalentes a la 
extirpación de la mama. Con estos buenos resultados, la cirugía conservativa y 
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posteriormente la radioterapia se convirtieron en una muy aceptada opción para el 
manejo del cáncer de mama en estadío temprano. 
La radioterapia adyuvante en mama típicamente se realiza mediante campos 
opuestos tangenciales al tórax con fraccionamientos que pueden durar entre 4 y 6 
semanas, con buenos resultados en el efecto cosmético y con una tasa de control 
local mayor que el 90 %. Como una opción para reducir los tiempos y los costos 
en los tratamientos se ha venido desarrollando una técnica denominada 
Irradiación Parcial de Mama Acelerada “APBI ACCELERATED PARTIAL BREAST 
IRRADIATION”, en la cual se irradia la zona con mayor riesgo de recurrencia local 
después de la lumpectomía, así dada la reducción en la zona a irradiar se puede 
realizar el tratamiento en 1 semana, la APBI normalmente se realiza por medio de 
braquiterapia con templetes de múltiples aplicadores el cual es el objeto de este 
estudio, por medio del sistema MammoSite o por Radioterapia Conformacional 3D. 
[2]. 
Con el desarrollo de los dispositivos de carga remota, los templetes de múltiples 
aplicadores una vez implantados pueden ser cargados con fuentes de baja tasa de 
dosis LDR o con alta tasa de dosis HDR, sin embargo la braquiterapia HDR está 
siendo más ampliamente utilizada. Para el implante del templete de múltiples 
aplicadores se ubica la paciente en una posición cómoda para la aplicación del 
implante, anteriormente se usaba anestesia general, ahora la anestesia local es 
más usada, se insertan agujas de acero inoxidable en la zona de interés del tejido 
mamario, según el templete seleccionado, se guían y se fijan firmemente las 
agujas para prevenir desajustes en la geometría del implante, con el propósito de 
la optimización geométrica del implante se usan templetes que varían desde 1 a 
1.5 cm de separación entre las agujas configurados en un implante de 2 planos 
para optimizar la homogeneidad en la dosis [2]. 
El proceso de planeación se realiza según la complejidad del implante, un 
implante pequeño se planea por la técnica de placas radiográficas ortogonales en 
la cual fuentes de simulación se usan en los aplicadores para identificarlas al 
momento de la configuración de la reconstrucción tridimensional, estas placas son 
digitalizadas al sistema de planeación, si el implante es más complejo y las placas 
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ortogonales no dan suficiente confiabilidad para planeación, esta puede realizarse 
por medio de una tomografía computarizada para una mejor reconstrucción y 
luego  por medio de la reconstrucción del implante se procede a configurar y a 
optimizar la distribución de dosis a depositar en la zona de interés Figura 2.1. 
 
 
 
 
    
 
 
 
 
 
 
 
Figura 2.1 Reconstrucción tridimensional de un implante biplanar en Braquiterapia 
HDR en seno 
 
2.3 La Fuente de Iridio-192 
 
El Iridio-192 (192Ir) ha sido utilizado en braquiterapia desde 1958, inicialmente 
como semillas por Ulrich Henske y luego desde comienzos de la década de los 
60’s como alambres formando las bases del sistema Paris desarrollado por 
Bernard Pierquin, Daniel Chassagne, Andree Dutreix y otros principalmente en el 
Instituto Gustave Roussy [3]. Sin duda el 192Ir es actualmente el radionúclido más 
usado como reemplazo del 226Ra. Este tiene una vida media de 73.8 días con lo 
cual fácilmente se hace correcciones por decaimiento de 1% por día, su alta 
densidad 22.39 gr/cm3 permite lograr una alta actividad específica con lo cual se 
pueden construir fuentes de muy alta actividad en un volumen muy pequeño 
lográndose disminuir los tamaños de las fuentes para lograr mejores implantes [3]. 
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El 192Ir es producido artificialmente en un reactor nuclear cuando el 191Ir absorbe 
un neutrón por medio de la reacción (ɳ, ɣ). Este decae por captura electrónica al 
192Os figura 2.2 y por transiciones β – (95.4 %) al 192Pt figura 2.3, seguidos por 
transiciones gammas y rayos X de las capas K y L figura 2.2 
 
 
 
Figura 2.2 Esquema de decaimiento del 192Ir. 
 
 
 
  
 
 
 
 
Figura 2.2 Decaimiento del 192Ir al 192Os 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Figura 2.3 Decaimiento del 192Ir al 192Pt 
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Actualmente existen aproximadamente 8 tipos fuentes de 192Ir HDR disponibles en 
el mercado, dado que están diseñadas específicamente para cada sistema de 
carga remota, es común denominar las fuentes según el cargador remoto para las 
que están diseñadas, en el presente trabajo se utiliza el sistema de carga remota 
GammaMed Plus cuyo diseño se muestra en la figura 2.4 su diseño es de 
geometría cilíndrica cuyo diámetro activo es de 0.06 cm y 0.35 cm de longitud 
activa de metal Iridio, el encapsulamiento de acero inoxidable AISI 316L y está 
sujeta a un alambre de acero AISI 304 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Figura 2.4. Diseño de la fuente GammaMed plus 
 
2.4 Propiedades de la Interacción de los Fotones con la Materia. 
 
Cuando un fotón pasa cerca a un átomo, su campo electromagnético ejerce fuerza 
sobre el núcleo (cargado positivamente) y sobre los electrones de los orbitales 
(cargados negativamente) y en casos extremos son tan fuertes que es capaz de 
separar el átomo. Estos procesos de interacción llevan a una transferencia de 
energía del fotón al medio circundante, estos  procesos están gobernados por dos 
leyes fundamentales de la Física como lo son la ley conservación del momentum y 
la ley de conservación de la energía, existen 5 tipos de interacciones de los 
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fotones con la materia que deben ser considerados: el Efecto Fotoeléctrico,  el 
Efecto Compton o Dispersión Incoherente, la Dispersión Coherente  (Rayleigh), la 
Producción de Pares y las Interacciones Fotonucleares. Para las energías 
relevantes en Braquiterapia solo tomaremos la Dispersión Coherente (Rayleigh), el 
Efecto Compton y el Efecto Fotoeléctrico. 
Para elementos puros, la probabilidad de que cada uno de estos eventos ocurra 
está descrita por las correspondientes Secciones Eficaces Atómicas designadas 
como σcoh, σfot, σcomp la sección eficaz total para el átomo ó la probabilidad total de 
interacción está dada por: 
σ୲୭୲ ൌ σୡ୭୦ ൅ σ୤୭୲ ൅ σୡ୭୫୮ (1) 
La sección eficaz atómica es una función de la energía de la partícula incidente y 
del número atómico Z del material, las secciones eficaces tienen unidades de área 
pero dados los órdenes de magnitud son expresadas en unidades de barn/átomo 
donde 1 barn = 1 b = 10-28 m2 = 10-24 cm2. 
El coeficiente lineal de atenuación μ es una sección eficaz macroscópica y está 
relacionada con la sección eficaz atómica por la relación: 
 
ߤ ൌ ఘ
௨஺
ߪ (2) 
 
Donde ρ es la densidad, A es el peso atómico y u es la unidad de masa unificada, 
el término (ρ/uA) representa  el número de átomos por unidad de volumen, la 
dependencia de μ con la densidad puede ser removida definiendo así el 
coeficiente másico de atenuación: 
 
ఓ
ఘ
ൌ ଵ
௨஺
ߪ (3) 
Según esto la ecuación (1) la podemos escribir: 
 
ߤ୲୭୲ ൌ ߤୡ୭୦ ൅ ߤ୤୭୲ ൅ ߤୡ୭୫୮ (4) 
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En la figura 2.5 se muestra una grafica de los coeficientes de atenuación para el 
agua 
 
 
Figura 2.5 coeficientes de Atenuación para el Agua 
 
2.4.1 Dispersión Coherente Rayleigh 
 
La dispersión coherente también conocida como dispersión Rayleigh es un 
proceso en el cual considerando la naturaleza ondulatoria de la radiación 
electromagnética consiste en una onda electromagnética pasando cerca del 
electrón y poniéndolo a oscilar, el electrón re-irradia la energía a la misma 
frecuencia que la onda electromagnética incidente así la onda dispersada tiene la 
misma longitud de onda que la onda incidente, entonces no hay cambio de 
energía en el movimiento electrónico y no se absorbe energía en el medio, el 
único efecto es el cambio de dirección del fotón en un pequeño ángulo como se 
muestra en la figura 2.6. La dispersión coherente es probable en materiales con 
alto número atómico y con fotones incidentes de baja energía 
 
 
 
1.0E-07
1.0E-06
1.0E-05
1.0E-04
1.0E-03
1.0E-02
1.0E-01
1.0E+00
1.0E+01
1.0E+02
1.0E+03
1.0E+04
1.0E-03 1.0E-02 1.0E-01 1.0E+00 1.0E+01
Rayleigh
comptom
Photo
TOTAL
C
oe
fic
ie
nt
es
 d
e 
A
te
nu
ac
ió
n 
cm
2 /g
r
Energía (MeV)
AGUA
11 
 
 
 
 
 
 
 
 
Figura 2.6 Dispersión coherente 
 
2.4.2 Efecto Fotoeléctrico  
 
Einstein probablemente es más conocido por su teoría especial de la relatividad, 
pero su premio Nobel en 1921 fue otorgado por su explicación del efecto 
fotoeléctrico, publicado en un artículo titulado “Un punto de vista Heurístico sobre 
la producción y transformación de luz”, en este articulo desarrolló la noción del 
fotón y mostró como un fotón puede “colisionar” con un electrón transfiriéndole 
toda su energía, en el átomo parte de esta energía es necesaria para superar la 
llamada energía de ligadura de el electrón dentro del átomo, el resto es transferida 
como energía cinética a los electrones y entonces estos escapan dejando en un 
estado excitado debido al “hueco” dejado en ese orbital, como se muestra en la 
figura 2.7. [4] 
 
 
 
 
 
 
 
 
Figura 2.7 Efecto Fotoeléctrico. El electrón expulsado deja el átomo ionizado 
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El “hueco” dejado en el átomo puede ser llenado por un electrón de un orbital más 
externo con la respectiva emisión de rayos-X característicos ó electrones Auger, 
este tipo de interacciones se pueden dar con electrones de las capas K, L, M ó N. 
Por la ley de la conservación de la energía se llega a la siguiente expresión: 
 
௘ܶ ൌ  ܧ௙ െ ܧ௕  (5) 
 
Donde Te es la energía cinética del electrón expulsado, Ef es la energía del Fotón 
incidente y Eb es la energía de ligadura del electrón al átomo, esta ecuación 
muestra que para que se dé este fenómeno es necesario que el fotón incidente 
tenga una energía mayor que la energía de ligadura del electrón al átomo. 
 
 
2.4.3 Efecto Compton. 
 
La dispersión incoherente o efecto Compton es la dispersión inelástica de fotones 
por los átomos, en la cual el fotón incidente transfiere parte de su energía a un 
electrón atómico, el cual es expulsado del átomo, el fotón es dispersado de su 
trayectoria en un ángulo ϕ con respecto a su dirección original y el electrón es 
expulsado con un ángulo θ figura 2.8, la energía del fotón dispersado E’ es 
expresada por la siguiente relación  
 
ܧԢ ൌ ܧ ଵ
ଵା൬ ಶ
೘೐೎మ
൰ሺଵିୡ୭ୱሺமሻሻ
 (6) 
 
La energía cinética transferida al electrón expulsado es: 
 
௘ܶ ൌ ܧ െ ܧᇱ (7) 
 
Es importante anotar que para efectos del cálculo de la energía que se transfiere 
al medio, se considera que el electrón entrega toda su energía en el medio y 
termina su interacción, el fotón dispersado con energía E’ continúa su proceso de 
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interacción hasta que tenga una energía mínima en la que se pueda considerar 
que el fotón es absorbido en el material. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Figura 2.8 Efecto Compton 
 
 
2.5 Especificación y Dosimetría de las Fuentes 
 
Durante los primeros avances en la especificación de las fuentes usadas en 
braquiterapia las fuentes se especificaban mediante su actividad ó en equivalente 
en masa de Radio, la definición original del Curie (Ci) como la unidad de actividad 
fue 1 Ci es la actividad producida por 1 gramo de 226Ra (3.7x1010 S-1), aunque las 
mediciones más precisas de la actividad de 1 gramo de 226Ra es 3.655x1010 S-1  ó 
0.998 Ci  
 
    2.5.1 Constante de tasa de Exposición 
 
Las mediciones de la actividad de las fuentes eran muy imprecisas y presentaban 
problemas, en particular para fuentes encapsuladas debido a la atenuación y 
dispersión por el material de encapsulado. Fueron entonces introducidas otras 
cantidades alternativas para especificar el rendimiento de las fuentes para sustituir 
el uso de las cantidades como actividad y equivalente en masa de Radio que ya 
no son usadas [5], la constante de tasa de exposición Γ es la relación entre: 
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Γஔ ൌ
ௗమ
஺
ܺఋሶ  (8) 
 
Las unidades de la constante especifica de tasa de exposición (R·m2·Ci–1·h–1). 
 
Donde Xδ es la tasa de exposición para fotones de mayor energía que δ (esta es 
una apropiada fracción o corte del espectro de energía; esto se refiere a la energía 
de corte que en el protocolo TG 43 se toma como 5 keV para la evaluación de la 
tasa de kerma en el aire) a una distancia d de un punto de la fuente de actividad A. 
 
2.5.2 Kerma. 
 
Es el valor esperado de la energía transferida a partículas cargadas por unidad de 
masa en un punto de interés, incluyendo la energía por perdida radiativa pero 
excluyendo la energía que pasa de una partícula a otra [6]. 
ܭ ൌ ௗሺఌ೟ೝሻ
ௗ௠
 (9) 
Donde: 
εtr energía transferida ó energía recibida por partículas cargadas en un volumen V 
el Kerma es una cantidad estocástica definida para campos de radiaciones 
indirectamente ionizantes (fotones ó neutrones) ó para cualquier campo de 
radiación distribuido dentro del medio de absorción, el Kerma es expresado en 
unidades de energía/masa, erg/g ó J/Kg.  
En el Sistema Internacional de Unidades el Kerma es comúnmente expresado en 
la unidad Gray (Gy) [6]: 
1Gray= 1 J/Kg = 102 rad = 104 erg/g   
Para fotones monoenergéticos el Kerma en un punto P se relaciona a la fluencia 
de energía ψ por el coeficiente másico de transferencia de energía (μtr/ρ) E, Z, el 
cual es característico de la energía de los fotones y del número atómico Z del 
material en el punto P: 
ܭ ൌ ߰ ቀஜ೟ೝ
ఘ
ቁ
ா,௓
 (10) 
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Donde: 
μ௧௥ es el coeficiente lineal de transferencia de energía [cm-1]. 
 
El Kerma para fotones consiste de la energía cinética transferida a los electrones y 
positrones por unidad de masa del medio, la energía cinética del electrón será 
transferida por dos procesos en el material y por radiación de frenado, lo cual 
permite subdividir el Kerma en dos componentes, el Kerma de Colisión Kcy Kerma 
de Radiación Kr: 
 
K = Kc + Kr (11) 
 
Para fotones monoenergéticos Kc es relacionado con la fluencia de energía por 
coeficiente másico de absorción de energía: 
⎟⎟⎠
⎞
⎜⎜⎝
⎛= ρ
μψ enCK          (12) 
De la ecuación (10) se obtiene:  
 
⎟⎟⎠
⎞
⎜⎜⎝
⎛
−⋅⎟⎟⎠
⎞⎜⎜⎝
⎛=
g
gK enr 1ρ
μψ         (13) 
Donde: 
 
ҧ݃ es la fracción de la energía de las partículas cargadas secundarias que es 
perdida por procesos radiactivos y en especial por bremsstrahlung en el material. 
 
 
 
              
 
 
 
 
16 
 
2.5.3 Dosis Absorbida. 
 
La dosis absorbida es relevante a todos los campos de radiación ionizante, ya sea 
directa o indirectamente ionizante y a cualquier fuente de radiación distribuida 
dentro del medio de absorción. 
La dosis absorbida se define como el valor esperado de la energía impartida a la 
materia por unidad de masa m en un punto P: 
ܦ ൌ ௗఌ
ௗ௠
 (14) 
 
Donde ε es el valor esperado de la energía impartida en el volumen V durante 
algún intervalo de tiempo. 
La dosis absorbida es una magnitud de un elemento de volumen, cuando se 
expresa la dosis absorbida en un órgano o tejido se expresa el valor promedio en 
todo su volumen. Las unidades de la dosis absorbida son: 
 
1 Gray= 1 J/Kg = 102 rad    (15)  
 
 2.5.4 Air Kerma Strength Sk. 
 
La cantidad recomendada para la especificación de fuentes de rayos ɣ es la tasa 
de Kerma de Referencia en Aire la cual es definida por el ICRU como la tasa de 
Kerma en aire a una distancia de referencia de 1 m (ܭሶ௔௜௥௘ሺ݀௥௘௙ሻሻ௔௜௥௘   , corregida 
por atenuación y dispersión para semillas y fuentes rígidas, la dirección desde el 
centro de la fuente al punto de referencia debe ser en ángulos rectos al eje 
longitudinal de la fuente, las unidades en el SI es el Gy/s pero para propósitos de 
la especificación de fuentes es más conveniente usar μGy/h para fuentes de 
braquiterapia LDR y mGy/h para aplicaciones de HDR. 
La Asociación Americana de Físicos Médicos AAPM recomienda que las fuentes 
emisoras de fotones sean especificados en términos del Air kerma Strength Sk                
(Rendimiento del Kerma en Aire por sus unidades). La relación entre 
ܭሶ௔௜௥௘ሺ݀௥௘௙ሻሻ௔௜௥௘ y Sk está dada por la relación [5]: 
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ܵ௞ ൌ ሺܭሶ௔௜௥௘ሺ݀௥௘௙ሻሻ௔௜௥௘݀ଶ௥௘௙ (16) 
Donde dref es la distancia de referencia a la cual el Kerma en aire esta definido 1m.  
Aparentemente el rendimiento de Kerma en Aire es númericamente igual al kerma 
de referencia en aire, la unica diferencia entre las dos cantidades son las unidades 
en las cuales estan expresados, el Kerma de referencia en Aire se expresa como 
1 mGy/h, entonces el rendimiento de Kerma en Aire Sk se expresa como 
 
1U =  1uGy.m2/h = 1 cGy.cm2/h. 
 
             2.5.5 La Tasa de Exposición. 
 
Es la tasa de exposición en un punto P en aire a una distancia d de la fuente, este 
fue el parámetro original de interés en braquiterapia y se expresa como sigue: 
ሶܺ௉ ൌ
஺୻೉
ௗమ
 (17) 
Donde  
Γ௑ es la constante de tasa de exposición (R·m2/Ci·h). 
 
            2.5.6 La Tasa de Kerma de Referencia en Aire (KR) 
 
Se define como la tasa de kerma en aire a una distancia de referencia de 1 m, 
corrigiendo por atenuación y dispersión en aire. Para fuentes lineales, la dirección 
desde el centro de la fuente al punto de referencia debe ser perpendicular al eje 
longitudinal de la fuente, Figura 2.9. 
 
Figura 2.9 Posicionamiento para el cálculo de KR 
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2.5.7 Las Relaciones entre las Diferentes Magnitudes de       
Especificación de las Fuentes 
 
Podemos escribir que la exposición en un punto debido a una fluencia de energía 
ψ de fotones mono energéticos de energía E como 
ܺ ൌ ߰ ቀఓ೐೙
ఘ
ቁ
ா,௔௜௥௘
ቀ ௘
ௐഥ
ቁ
௔௜௥௘
ൌ ሺܭ௖ሻ௔௜௥௘ ቀ
௘
ௐഥ
ቁ  (18) 
 
Donde (e/W) es la energía media necesaria para formar un par iónico y tiene un 
valor de 33.97 J/C, considerando el aire como un gas perfecto [6]. 
 
2.5.8 Dosimetría de las fuentes 
 
El termino dosimetría en braquiterapia, da cuenta de la metodología para calcular 
los valores de tasa de dosis en un punto especifico desde una fuente en un medio 
dado, usualmente agua. Esto nos da herramientas para calcular la distribución de 
dosis en el espacio alrededor de la fuente. De hecho todas las fuentes 
actualmente en uso en braquiterapia tienen una geometría cilíndrica y están 
construidas como un núcleo activo y un encapsulamiento, de tal forma que esto 
permite asumir una geometría cilíndrica  para la distribución de dosis con respecto 
al eje longitudinal [3]. La precisión de la tasa de dosis o cálculos de dosis 
alrededor de las fuentes de braquiterapia está limitada por la precisión de los 
datos dosimétricos y los parámetros de las fuentes usadas, sin embargo, la 
precisión de tales cálculos depende de las suposiciones y limitaciones del modelo 
ó formalismo adoptado, para el caso de fuentes con geometría cilíndrica, hay una 
anisotropía en la distribución de dosis alrededor de las fuentes, causada por la 
atenuación y absorción de la radiación por la fuente misma y por su 
encapsulamiento, esto es principalmente a lo largo del eje longitudinal de la 
fuente, el grado de anisotropía se reduce incrementando la distancia desde la 
fuente, entonces la contribución de la dispersión a mayores distancias toma más 
importancia y compensa parcialmente la atenuación y la absorción del campo de 
radiación primario.     
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       2.5.9 El formalismo de Cálculo del protocolo TG 43. 
 
En 1995 la AAPM introdujo el formalismo de cálculo TG 43 para establecer la 
distribución de dosis alrededor de fuentes cilíndricamente simétricas, para tales 
fuentes la distribución de dosis puede ser descrita en términos de un sistema de 
coordenadas polares con su origen en el centro de la fuente, donde r es la 
distancia desde el origen al punto de interés P y θ es el ángulo con respecto al eje 
longitudinal de la fuente, como se muestra en la figura 2.10.  
El punto de referencia P (r0, θ0), está en el eje transverso de la fuente   θ0= π/2 y a 
1 cm del centro de la fuente, es consistente con la práctica de usar una distancia 
de 1cm como punto de referencia para la planeación de tratamientos. 
 
 
 
 
 
 
 
 
Figura 2.10 Geometría asumida para el formalismo de cálculo de dosis [8] 
 
La tasa de dosis ܦሶ ሺݎ, ߠሻ en el punto P(r, θ) puede ser escrita como: 
 
ܦሶ ሺݎ, ߠሻ ൌ ܵ௄Λ
ீሺ௥,ఏሻ
ீሺ௥బ,ఏబሻ
݃ሺݎሻܨሺݎ, ߠሻ  (19) 
  
Donde: 
Sk es el rendimiento de Kerma en aire de la fuente. Ver 2.5.4 
Λ es la constante de tasa de dosis en agua 
G(r, θ) es el Factor geométrico 
g(r) es la función radial de dosis 
F(r, θ) es la función de anisotropía  
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2.5.10 La Constante de tasa de Dosis Λ 
 
Λ  Está definida como la tasa de dosis en agua a la distancia de 1 cm en el eje 
transversal (θ0= π/2), ܦሶ  (r0, θ0) por unidad de Rendimiento de Kerma en Aire Sk en 
un simulador de agua:  
Λ ൌ  ஽
ሶ ሺ௥బ,ఏబሻ
ௌ಼
   (20) 
 
Λ tiene unidades de cGy.h-1. U-1 
 
La constante incluye los efectos de geometría de la fuente, la distribución espacial 
de la radioactividad dentro de la fuente, efectos del encapsulado,  autofiltración 
dentro de la fuente y dispersión en el agua en los alrededores de la fuente 
 
2.5.11 El Factor Geométrico G(r, θ)  
 
Tiene en cuenta la variación de la dosis debido a la distribución espacial de la 
actividad dentro de la fuente, ignorando la absorción de los fotones y la dispersión 
en la estructura de la fuente, está definida como: 
ܩሺݎ, ߠሻ ൌ
׬௩ሾ
ഐ൫ೝᇲ൯೏ೇᇲ
หೝᇲషೝห
మ ሿ
׬ ௩ఘሺ௥ᇲሻௗ௏ᇲ
   (21) 
Donde ρ (r’) representa la función de densidad de la radioactividad en el punto 
p(r’)=(x’,y’,z’) dentro de la fuente y V denota integración sobre el núcleo de la 
fuente, dV’ es un elemento de volumen localizado en el punto r’ de la fuente. 
Cuando la distribución de la radioactividad pueda ser aproximada por una fuente 
puntual o por una línea de longitud L, entonces G(r,θ) se reduce a : 
( ) lineal fuente una para ónAproximaci0  si      
0  si     
G
 puntual fuente una para ximación      Apro
o
o
L ⎪⎩
⎪⎨
⎧
=−
≠=
=
− θ
θθ
β
θ
θ
122
2
4/
),(
1),(
Lr
Lrsenor
r
rGp
(22) 
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Donde L es la longitud activa de la fuente, y β es el ángulo subtendido por la 
fuente activa con respecto al punto (r, θ) ver figura 2.10. β = θ2 – θ1. G (r,θ) 
representa el distribución hipotética debido solo a la distribución espacial de la 
radioactividad e ignora los efectos de la absorción y dispersión en la fuente en el 
medio que la rodea. 
 
2.5.12 La Función Radial de Dosis g(r) 
 
g(r) tiene en cuenta los efectos de absorción y dispersión en el medio a lo largo del 
eje transverso de la fuente, esta es definida como: 
 
݃ሺݎሻ ൌ ஽
ሶ ሺ௥,ఏబሻீሺ௥బ,ఏబሻሶ
஽ሶ ሺ௥బ,ఏబሻீሺ௥,ఏబሻ
   (23) 
 
La función radial de dosis aplica solo en el eje transverso de la fuente, esta función 
define el comportamiento de la tasa de dosis a lo largo del eje transverso debido a 
la absorción y dispersión en el medio, con lo cual se incluye el efecto del núcleo y 
del encapsulamiento de la fuente, siendo análoga a la función de atenuación y 
dispersión en el medio a 1 cm 
 
2.5.13 La Función de Anisotropía F(r, θ) 
 
Considera la anisotropía de la distribución de dosis alrededor de la fuente, 
incluyendo los efectos de absorción y dispersión en agua, F(r,θ) está definida 
como:  
 
ܨሺݎ, ߠሻ ൌ ஽
ሶ ሺ௥,ఏሻீሺ௥,ఏబሻ
஽ሶ ሺ௥,ఏబሻீሺ௥,ఏሻ
  (24) 
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 2.6 Datos para las Fuentes según el TG 43  
 
Como publicación de referencia para la fuente de 192Ir HDR vamos a tomar la 
publicación de Ballester et al [11], [12], donde se muestran las tablas de las 
funciones del formalismo TG 43, en esta publicación se dan los detalles del diseño 
de la fuente así como de las consideraciones para el cálculo por el método de 
Monte Carlo de las funciones dosimétricas especificas para fuente de 192Ir HDR  
Gammamed Plus: 
 
Constante de Tasa de Dosis: 
Λ =  1,118 ± 0,003 cGy/ (hU) 
A continuación calculamos los valores de la Función Geométrica G(r, θ)  por medio 
de la ecuación (22), el cálculo lo hacemos para una matriz de 5x5 cm en el eje 
longitudinal y de 0 a 3 en el eje transverso y para valores en el intervalo o < θ < π, 
donde de la figura 2.10 tenemos que: Z = r*cos θ ;  Y= r* sen θ 
Ver tabla 1. 
 
Ahora calculamos la función radial de dosis g(r), los datos fueron ajustados a un 
polinomio de tercer orden en el intervalo entre 0.15 y 15 cm ver figura 2.11 
 
g(r)=a0 + a1 r + a2 r2+ a3 r3 (25) 
 
Cuyos coeficientes de ajuste son: 
a3 =  2,8781E-05;  a2= -1,8107E-03; a1= 9,2990E-03; a0= 0,99248 
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Tabla 1. Función Geometríca G(r, θ)  
   Y (cm)
Z  0  0,1  0,25 0,5 1 1,5 2  3 
     
5,0  0,0400  0,0405  0,4040 0,0401 0,0389 0,0371 0,0349  0,0297
4,0  0,0625  0,0633  0,0630 0,0623 0,0596 0,0555 0,0506  0,0405
3,0  0,1111  0,1126  0,1119 0,1096 0,1014 0,0900 0,0779  0,0562
2,5  0,1600  0,1623  0,1609 0,1562 0,1399 0,1192 0,0988  0,0663
2,0  0,2500  0,2541  0,2507 0,2395 0,2031 0,1621 0,1265  0,0778
1,5  0,4440  0,4537  0,4430 0,4089 0,3128 0,2251 0,1618  0,0898
1,0  1,0000  1,0334  0,9787 0,8241 0,5081 0,3112 0,2021  0,1010
0,5  4,0000  4,4042  3,4914 2,0633 0,8071 0,4032 0,2374  0,1092
0,0  ***  59,7271  14,0157 3,8806 1,0000 0,4471 0,2520  0,1122
‐0,5  4,0000  4,4042  3,4914 2,0633 0,8071 0,4032 0,2374  0,1092
‐1,0  1,0000  1,0334  0,9787 0,8241 0,5081 0,3112 0,2021  0,1010
‐1,5  0,4440  0,4537  0,4430 0,4089 0,3128 0,2251 0,1618  0,0898
‐2,0  0,2500  0,2541  0,2507 0,2395 0,2031 0,1621 0,1265  0,0778
‐2,5  0,1600  0,1623  0,1609 0,1562 0,1399 0,1192 0,0988  0,0663
‐3,0  0,1111  0,1126  0,1119 0,1096 0,1014 0,0900 0,0779  0,0562
‐4,0  0,0625  0,0633  0,0630 0,0623 0,0596 0,0555 0,0506  0,0405
‐5,0  0,0400  0,0405  0,4040 0,0401 0,0389 0,0371 0,0349  0,0297
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Figura 2.11 Función Radial de Dosis 
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A continuación se muestra la matriz de cálculo para la función de anisotropía F(r,θ) 
ver tabla 2 
 
Tabla 2. Función de Anisotropía F(r, θ)  
 
θ (º) 0,2 0,4 0,6 0,8 1 1,5 2 3 4 5 
0   0,666 0,636 0,630 0,608 0,634 0,629 0,654 0,683 0,702 
5   0,706 0,684 0,673 0,664 0,674 0,682 0,704 0,724 0,748 
10   0,753 0,743 0,738 0,738 0,740 0,752 0,765 0,778 0,799 
15   0,820 0,803 0,801 0,802 0,802 0,811 0,821 0,829 0,844 
20 0,962 0,866 0,855 0,854 0,852 0,852 0,858 0,865 0,869 0,878 
30 0,968 0,923 0,917 0,916 0,912 0,912 0,918 0,921 0,923 0,927 
40 0,979 0,956 0,951 0,952 0,948 0,946 0,951 0,953 0,954 0,958 
50 0,987 0,977 0,973 0,973 0,971 0,971 0,973 0,974 0,974 0,977 
60 0,993 0,987 0,984 0,985 0,985 0,985 0,988 0,989 0,988 0,989 
70 0,994 0,995 0,994 0,994 0,995 0,993 0,996 0,996 0,996 0,996 
80 0,998 0,999 0,999 0,998 0,999 0,998 1,000 1,000 1,000 0,999 
90 1 1 1 1 1 1 1 1 1 1 
100 1,000 0,999 0,999 0,999 0,999 0,998 0,998 0,999 0,999 1,000 
110 0,998 0,996 0,994 0,995 0,995 0,993 0,994 0,995 0,995 0,995 
120 0,998 0,990 0,985 0,984 0,985 0,984 0,987 0,987 0,989 0,988 
130 0,994 0,976 0,973 0,971 0,972 0,970 0,973 0,974 0,975 0,976 
140 0,991 0,958 0,950 0,947 0,948 0,947 0,950 0,953 0,953 0,956 
150 0,973 0,923 0,914 0,914 0,914 0,912 0,916 0,919 0,920 0,925 
160 0,966 0,873 0,851 0,850 0,847 0,848 0,856 0,863 0,870 0,876 
165   0,814 0,801 0,798 0,796 0,801 0,806 0,818 0,829 0,838 
170   0,756 0,723 0,720 0,725 0,729 0,734 0,754 0,771 0,784 
175       0,615 0,611 0,616 0,627 0,646 0,674 0,692 
180                     
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3. La Simulación de las Distribuciones de Dosis 
 
La dosimetría de las fuentes usadas en braquiterapia basada en el método de 
Monte Carlo ha representado una herramienta muy útil, en la actualidad es uno de 
los prerrequisitos para el uso clínico de nuevas fuentes en braquiterapia. 
Se dio el nombre de Método de Monte Carlo por la ciudad en el principado de 
Mónaco llamada la capital del juego al azar, en relación al Método de Monte Carlo 
se lanzan Números aleatorios o al Azar, por ejemplo una ruleta puede ser un 
generador de números aleatorios. En los años 40 el método de Monte Carlo fue 
creado por científicos que trabajaban en el proyecto de la Bomba Atómica en el 
laboratorio de los Álamos, actualmente el método es usado en amplias ramas de 
la física, matemáticas e ingeniería, principalmente en aquellos problemas que 
involucran múltiples variables aleatorias [14] con distribuciones de probabilidad 
conocidas, las cuales son usadas para resolver ciertos problemas estocásticos y 
determinísticos, además que es de gran uso en problemas con geometrías 
complicadas y varios medios materiales. 
El método de Monte Carlo es una herramienta estadística de simulación de los 
procesos asociados a la emisión y transporte de la radiación usando números 
aleatorios para generar funciones y distribuciones de probabilidad adecuadas, en 
las aplicaciones del método se construye un modelo estocástico en el cual el valor 
esperado de una variable aleatoria es equivalente a la cantidad física a determinar 
[15], creando un modelo el cual es tan similar como sea posible al sistema real de 
interés y así crear interacciones dentro del sistema basados en distribuciones de 
probabilidad conocidas, mediante el muestreo aleatorio de las funciones de 
densidad de probabilidad, cada evento individual generado es llamado una 
historia, entre más historias se generen mejores son los datos obtenidos y la 
incertidumbre estadística disminuye, por lo cual se convierte en un proceso que 
consume tiempo y recursos computacionales requiriéndose así maquinas potentes 
para obtener tiempos de simulación razonables, este es uno de los problemas por 
los cuales el uso en los sistemas de planeación comerciales para la rutina diaria 
de Radioterapia esta en desarrollo. 
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El proceso de la simulación basada en el método de Monte Carlo consta de varias 
etapas como veremos a continuación. 
 
3.1 Generación de Números Aleatorios 
 
La herramienta principal para la simulación por el método de Monte Carlo es el 
generador de números aleatorios que se va a usar, es muy importante que la 
rutina genere números aleatorios uniformemente distribuidos en el intervalo [0,1],  
En términos matemáticos, el generador de números aleatorios usado para la 
simulación Monte Carlo debe tener las siguientes propiedades [16]: 
 
• Secuencias no correlacionadas de números aleatorios, las secuencias de 
números aleatorios deben ser independientes unas de otras. 
• Periodo Largo, idealmente el generador no debe repetir un número, esto 
solo debería ocurrir luego de un número muy grande de números aleatorios 
generados. El generador usado en Fortran 95 (subrutina Random Number) 
tiene un periodo de 238.  
• La secuencia generada de números aleatorios debe ser uniformemente 
distribuida. 
• Velocidad, el generador debe ser computacionalmente eficiente 
 
3.2 Geometría de la Fuente 
 
Una vez se elije el generador de números aleatorios adecuado para la simulación 
Monte Carlo, el siguiente paso es generar la geometría donde ocurrirían las 
desintegraciones, esto es, se genera mediante puntos con coordenadas 
especificas la geometría especifica de la fuente radioactiva de 192Ir Gammamed 
Plus, en la figura 3.1 vemos la geometría creada por el método de Monte Carlo 
donde se ve la distribución homogénea para 50000 puntos generados en la 
geometría especifica de la fuente, esto garantiza que las desintegraciones ocurren 
con una probabilidad uniforme en todo el volumen fuente. La fuente simulada tiene 
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una geometría cilíndrica, en la figura 3.1 (a) se vé el plano X-Y de la fuente donde 
vemos que los puntos generados están confinados en un circulo de radio 
r=0.03cm, la figura 3.2 (b) vemos el plano X, Z donde vemos la proyección de la 
altura de la fuente y su simetría con respecto al origen coordenado simulado en el 
centro de la fuente 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
(a) 
 
 
                                          
 
 
 
 
 
 
 
(b) 
Figura 3.1 Geometría de la fuente de 192Ir simulada por M C. a) plano X-Y.  
b) plano X-Z 
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3.3 Generación del Espectro de Desintegración 
 
Ya teniendo las coordenadas en donde ocurre la desintegración, se simula el 
esquema de desintegración de 192Ir, en este caso simulamos el espectro con 37 
fotones por cada desintegración del 192Ir, ver figura 3.2 los valores del esquema de 
decaimiento están tabulados en el Anexo A 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Figura 3.2 Espectro de la Fuente de 192Ir 
 
3.4 Coeficientes de Interacción. 
 
En esta etapa de la simulación se deben escoger los coeficientes de atenuación 
para cada tipo de interacción que pueda sufrir el fotón simulado, en este paso se 
simulan los materiales por los cuales los fotones van a interactuar y a depositar su 
energía, los materiales simulados y su composición se muestran en el Anexo B. 
En la figura 3.3 se muestran los coeficientes de atenuación para el 192Ir y para el 
agua, aquí se muestran los coeficientes parciales y el coeficiente total, los 
coeficientes de atenuación fueron obtenidos por el programa XCOM [17], [18]. Los 
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coeficientes de atenuación de todos los medios simulados se muestran en el 
Anexo C 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Figura 3.3 (a) Coeficientes de atenuación Iridio - 192 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Figura 3.3 (b) Coeficientes de atenuación Agua 
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3.5 La Interpolación Polinomial. 
 
Los datos obtenidos por XCOM están tabulados para energías con valores 
establecidos de acuerdo al rango energético a simular, en el proceso de 
interacción del fotón con el medio, este fotón puede tomar cualquier valor de 
energía según el tipo de interacción que haya sufrido, por tanto se hace necesario 
un método de interpolación para obtener los coeficientes de interacción para 
cualquier energía del fotón que interactúa, para ello utilizamos el algoritmo de 
interpolación polinomial, en donde se aplica la interpolación polinomial para ese 
valor de energía usando un número finito de puntos vecinos más cercanos. Para 
tal finalidad se utiliza el algoritmo de Neville que es “una variante del algoritmo de 
Newton de las diferencias divididas” [19]. 
 
Se dispone de datos (x0,y0), (x1,y1), …, (xN,yN), con el fin de interpolar los datos a 
un polinomio de la forma ver figura 3.4: 
''
1
'
0)( xcxccxP n+++= L  (26) 
  
 
  
 
 
 
 
 
 
 
Figura 3.4 Interpolación polinomial 
 
El algoritmo para calcular en forma recursiva un polinomio de grado N que 
interpola los puntos x1, x2, …, xN, cuando se conoce el polinomio de grado N-1 que 
interpola los puntos x1, …, xN-1.  
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Se empieza con el polinomio que pasa por un solo punto (x0, y0). Este polinomio 
es de orden cero, es decir, una constante. Por lo tanto P0(x) = y0 = c0.  
Se sigue con el polinomio que pasa a través de dos puntos (x0,y0) y (x1,y1) que es 
de orden n = 1, usando el anterior polinomio de orden cero: P1(x) = c0 + c1(x-x0), el 
cual cumple que p1(x0) = c0 (que corresponde al anterior polinomio). La constante 
c1 se obtiene reemplazando x1 en P1(x) = y1 obteniéndose, 
01
01
1 xx
yyc −
−=  (27) 
De la misma forma se procede para hallar el polinomio P2(x) que interpola tres 
puntos (x0,y0), (x1,y1) y (x2,y2) haciendo uso del anterior P1(x). Se escribe 
entonces: 
))(())(())(()()( 1012
01
001
010212 xxxxcxx
xxyycxxxxcxPxP −−+−
−−=−−+=   (28) 
 
Donde c2 se halla haciendo el reemplazo P2(x2) = y2: 
))((
)(
1202
02102
2 xxxx
xxccyc −−
−−−=  (29) 
  
Siguiendo el mismo procedimiento para el polinomio Pn(x), se encuentra que la 
forma general es: 
 
∑ ∏
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y además: 
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En resumen, el método tiene como principio que por un punto pasa un polinomio 
de orden cero, por dos puntos el polinomio es de orden dos, por tres puntos pasa 
una parábola (polinomio de orden tres). Se hace uso de los puntos anteriores para 
interpolar xp hasta que el error f(xp) = yp – p(xp) alcance un valor deseado. 
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El algoritmo de Neville utiliza los puntos a izquierda y derecha del punto xp, lo que 
mejora la recurrencia anterior quedando la siguiente: 
 
( ) ( )
mii
jiiiiijiiiji
jiii xx
PxxPxx
P
+
+++−+++
++ −
−+−= LLL ,2,1,11,,1,  (32) 
  
3.6 Cosenos Directores y Camino Libre Medio. 
 
A este punto el fotón emitido ya tiene, coordenadas de emisión, energía con de 
emisión y los medios en los cuales se va a propagar, ahora debemos darle una 
posible dirección de emisión figura 3.5, para esto generamos los cosenos 
directores del fotón y el camino libre medio (distancia en la cual ocurre la siguiente 
interacción) 
0 < θ < π;   0 < ϕ < 2 π 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Figura 3.5 Cosenos Directores y camino libre medio 
 
Cos µx, Cos µy, Cos µz son los cosenos directores de la dirección de propagación 
del fotón 
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µt es el coeficiente total de atenuación que depende de la energía del fotón 
ɳ es el número aleatorio generado para simular el CLM. 
Las coordenadas (x’, y’, z’) son las coordenadas de la nueva interacción del fotón 
∆s es el camino libre medio CLM que calculamos de la siguiente forma 
 
                                                Función de atenuación 
 
                                               Distribución de Probabilidad 
  
 Camino Libre Medio   (33) 
 
 
 
3.7 Posición y Cambios de Medio 
 
Una vez se tiene la dirección y la distancia recorrida por el fotón hasta su siguiente 
interacción, se debe verificar si este ha cambiado de medio para desplazar las 
coordenadas a la frontera del medio donde seguirá su interacción, para esto 
construimos la geometría completa de nuestro problema como el encapsulado de 
la fuente Acero 316L, el alambre que la une al cargador remoto acero 304, el 
medio y la geometría de interés para el cálculo de dosis ver figura 3.6, el 
formalismo TG 43 y los datos proporcionados por Ballester et al [11], [12], 
proponen como medio de cálculo el agua, en este trabajo se realizan los cálculos 
adicionalmente en un simulador de PMMA y en Tejido mamario con un porcentaje 
de glandularidad de 50%, los materiales simulados se con sus respectiva 
composición son mostrados en el Anexo B. 
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Figura 3.6 Geometría de la simulación 
 
es importante tener en cuenta que en esta etapa de la simulación, una vez el fotón 
cambia de medio, se deben desplazar sus coordenadas a la frontera respectiva 
para determinar de nuevo los cosenos directores y el camino libre medio para el 
transporte hacia la próxima interacción o la próxima frontera. 
 
3.8 Elección del Tipo de Interacción 
 
El siguiente paso en la historia del fotón es determinar el tipo de interacción que 
este sufre al final de su CLM, para las energías de interés en braquiterapia con 
fuentes de 192Ir HDR (ver espectro figura 3.2), las interacciones más probables 
son: 
• Dispersión Coherente (Rayleigh) 
• Efecto Fotoeléctrico 
• Dispersión Incoherente ( Efecto Compton) 
La probabilidad de cada tipo de interacción es cuantificada por la correspondiente 
sección eficaz de interacción o el correspondiente coeficiente linear de interacción 
donde el coeficiente total de atenuación está dado por la ecuación (4) 
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ߤ୲୭୲ ൌ ߤୡ୭୦ ൅ ߤ୤୭୲ ൅ ߤୡ୭୫୮ (4) 
Podemos obtener entonces la probabilidad normalizada de interacción 
 
1 ൌ ߤ
ౙ౥౞
ߤ౪౥౪
൅ ߤ
౜౥౪
ߤ౪౥౪
൅ ߤ
ౙ౥ౣ౦
ߤ౪౥౪
 (34)  
 
 
 
Si lanzamos un número aleatorio ɳ, entonces la probabilidad de ocurrencia de 
interacción será: 
 
Dispersión coherente si 0  <   η  <   ߤ
coh
ߤtot
                  (35) 
Efecto fotoeléctrico si ߤ
coh
ߤtot
  <   η  <   ߤ
coh
ߤtot
൅ ߤ
fot
ߤtot
            (36) 
Efecto compton si  ߤ
coh
ߤtot
൅ ߤ
fot
ߤtot
  <   η   <  ߤ
coh
ߤtot
൅ ߤ
fot
ߤtot
൅ ߤ
comp
ߤtot
  (37) 
 
3.9 Cálculo de la Energía Absorbida 
 
En el proceso de simulación se emite un fotón i con una energía Ei y rendimiento 
Yi, durante toda el seguimiento a la historia de interacción, el fotón antes de la     
n-esima interacción llega con una energía En-1, un peso estadístico w y los 
coeficientes de interacción donde el coeficiente total es μt* En-1.  
El peso estadístico del fotón i se va reduciendo durante las interacciones, el peso 
estadístico después de la n-esima interacción es wn, la cual está asociada a la 
probabilidad de ocurrencia de un efecto compton así: 
⎥⎦
⎤⎢⎣
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−
−
− )(
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1
1
1
nT
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nn E
E
ww μ
μ
       (38) 
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La energía del fotón después de la interacción n-ésima, En, es: 
)cos1)(511.0/(1 1
1
θ−+= −
−
n
n
n E
EE    (39) 
con esto se tiene que la energía absorbida después de la enésima interacción está 
dada por: 
( )⎥⎦
⎤⎢⎣
⎡ −+= −
−
−
−
−
−
− nn
nT
ncomp
n
nT
nfoto
nn EEE
E
E
E
E
wE 1
1
1
1
1
1
1 )(
)(
)(
)(
μ
μ
μ
μ
    (40) 
En donde w n-1 es el peso estadístico de la n-ésima interacción. Este 
procedimiento se repite hasta completar la “historia” del fotón, la cual termina 
cuando ha abandonado los límites espaciales definidos para calcular la dosis en 
agua o tejido o si su energía cae por debajo de 10 keV, que corresponde a la 
energía de corte para la simulación. 
 
3.10 Cálculo de Dosis Absorbida 
 
Para el cálculo de la dosis absorbida después de cada interacción en la región de 
interés dosimétrica, partimos de la definición como la energía media absorbida por 
unidad de masa, la energía del i-esimo fotón luego de tener n interacciones es: 
 
ܧ௜ሺܯܸ݁ሻ ൌ ∑ ܧ௡ ሺܯܸ݁ሻ௞௡ୀଵ   (41) 
 
Donde k es el número de interacciones que ha tenido el fotón. 
Si durante todo el proceso simulamos N fotones entonces la energía absorbía en 
el volumen de interés es: 
 
ܧሺܯܸ݁ሻ ൌ ∑ ܧ௜ ሺܯܸ݁ሻே௜ୀଵ ൌ ∑ ∑ ܧ௞௡ ሺܯܸ݁ሻ
௞
௡ୀଵ௞   (42) 
 
Por tanto la dosis absorbida D será: 
 
ܦሺܩݕሻ ൌ ௘݂
ா
௠
ሺܩݕሻ    (43) 
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En donde: 
E: Energía absorbida en MeV 
m: masa de la porción de agua o tejido considerado 
fe :  factor de conversión eV/gr  a Gy ( 1.602x10-10 ) 
 
3.11 Estimación de Errores 
 
Como método para estimar la incertidumbre asociada a los resultados de la 
simulación y a la dependencia de las distribuciones generadas con el número de 
procesos simulados se calcula la desviación estándar  
ߪ ൌ ටଵ
ே
ቂቀଵ
ே
∑ ܧ௜
ଶ
ே ቁ െ ܧଶቃ  (44) 
Expresaremos los resultados de nuestra simulación de la forma (D±3σ) para 
expresar el valor D con intervalo del 99.7 % de confianza. 
Otro parámetro estadístico usado es el coeficiente de variación CV, el cual es una 
medida de dispersión útil para comparar dispersiones: 
ܥܸ ൌ ఙ
஽ഥ
 (45) 
 
3.12 Reducción de Varianza 
 
La simulación por el método de Monte Carlo es exigente en el consumo de 
recursos computacionales, hasta el punto de necesitar equipos con 
configuraciones muy exigentes para obtener una buena distribución de datos 
estadísticamente confiables, la incertidumbre estadística de una variable puede 
ser reducida sin aumentar los tiempos de cálculo, usando técnicas de reducción 
de varianza, estas técnicas son muy dependientes del problema especifico que se 
trata y en algunos casos puede no conseguirse una mejor distribución, las 
consideraciones que fueron implementadas en la simulación fueron las siguientes: 
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• Los electrones del esquema de decaimiento del 192Ir se consideran que son  
absorbidos dentro de la fuente y el encapsulado, por tanto no salen de esta 
y no son simulados. 
• Dado el rango energético del espectro del 192Ir y los coeficientes de 
interacción generados con XCOM, las interacciones más probables son la 
dispersión coherente, el efecto fotoeléctrico y la dispersión incoherente. 
• La historia de un fotón termina cuando este tiene un peso estadístico 
w<1x10-5, o cuando tiene una energía Ei < 10 keV.  
• La matriz de interacción es un cubo de 20x20x10 cm, un fotón que salga de  
esta frontera se descarta, termina su historia y se inicia otra desintegración. 
 
3.13 Planeación de tratamientos tridimensionales a partir de distribuciones 
de dosis obtenidas por el método de monte carlo. 
 
El formalismo de cálculo recomendado por el reporte 51 TG 43 determina las 
distribuciones de dosis alrededor de las fuentes usadas en braquiterapia HDR, 
pero como lo implementamos en la práctica clínica? 
El primer paso en la planeación de tratamientos tridimensionales es localizar la 
posición en el espacio de las distribuciones de dosis calculadas. En la figura 3.7 se 
muestra una fuente ubicada arbitrariamente en el paciente, el sistema de 
coordenadas del paciente es (X, Y, Z) está definido por las imágenes que son 
adquiridas para el proceso de simulación y proporcionan la información espacial 
del implante deseado. La distribución de dosis en el espacio debida a la fuente 
HDR fue previamente calculada en el sistema de referencia centrada en la propia 
fuente (X’, Y’, Z’). Este es el sistema coordenado intrínseco para de la fuente y el 
aplicador. Se define ܦሶ ሺݎԦሻ como la distribución de tasa de dosis calculada en su 
propio sistema coordenado intrínseco (ݎሻሬሬሬԦ por unidad de Air Kerma Strength. Así en 
la figura 3.7 la tasa de dosis en el punto P (localizado a ሺݎ௣ሻሬሬሬሬሬԦ del origen CT (X, Y, 
Z)) producida por la fuente (localizada a la distancia ሺݎ௦ሻሬሬሬሬԦ ) implica determinar el 
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valor ܦሶ ሺݎԦ௣ሻ a partir de la matriz tridimensional calculada por el método de monte 
carlo. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Figura 3.7. Relación del sistema de coordenadas entre un Tomografía Computada 
y una fuente insertada en el paciente. 
 
Según esto necesitamos entonces determinar el vector ሺݎ௣ሻሬሬሬሬሬԦ  distancia y dirección, 
ahora ሺݎ௣௦ሻሬሬሬሬሬሬሬԦ es el vector desde S hasta P, entonces podemos expresar el vector 
ሺݎ௣ሻሬሬሬሬሬԦ según la figura 3.7 como : 
ݎ௣ሬሬሬԦ ൌ ݎ௦ሬሬԦ ൅ ݎ௣௦ሬሬሬሬሬԦ ൌ   ݎ௦ሬሬԦ ൅  ܧ ሺן, ߚ, ߛሻݎ௣ሬሬሬԦ  (46) 
Donde E(α, β, γ) es la matriz de rotación para un cuerpo solido y α, β, γ, son los 
ángulos de rotación de Euler, los cuales rotan el sistema de coordenadas 
intrínseco de la fuente en correspondencia con el sistema de coordenadas del 
paciente CT, el problema ahora es encontrar los 3 ángulos de libertad rotacional. 
La transformación entre los sistemas coordenados puede lograrse a través de la 
matriz de transformación A: 
 
൥
ܿ݋ݏ ןכ ܿ݋ݏߚ െ ݏ݁݊ߙ כ ܿ݋ݏߛ כ ݏ݁݊ߚ ݏ݁݊ߙ כ ܿ݋ݏߚ ൅ ܿ݋ݏߙ כ ܿ݋ݏߛ כ ݏ݁݊ߚ ݏ݁݊ߛ כ ݏ݁݊ߚ
െܿ݋ݏߙ כ ݏ݁݊ߚ െ ݏ݁݊ߙ כ ܿ݋ݏߛ כ ܿ݋ݏߚ െݏ݁݊ߙ כ ݏ݁݊ߚ ൅ ܿ݋ݏߙ כ ܿ݋ݏߛ כ ܿ݋ݏߚ ݏ݁݊ߛ כ ܿ݋ݏߚ
ݏ݁݊ߙ כ ݏ݁݊ߛ െܿ݋ݏߙ כ ݏ݁݊ߛ ܿ݋ݏߛ
൩ 
(47) 
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En la mayoría de las aplicaciones de braquiterapia se utilizan múltiples fuentes, en 
este caso la dosis en el punto P debida a dos fuentes requiere la determinación de 
la orientación de ambas fuentes Figura 3.8.  
 
 
 
 
 
 
 
 
Figura 3.8 Geometría para el caso de dos fuentes 
Buscamos el valor para ܦሶ ሺݎԢଵሻሬሬሬሬሬሬሬԦ y ܦሶ ሺݎ"ଶሻሬሬሬሬሬሬሬԦ entonces debemos determinar ݎԢଵሬሬሬሬሬԦ y ݎ"ଶሬሬሬሬሬԦ. 
Ahora para el caso más general con N fuentes usamos la ecuación (47) y la tasa 
de dosis ܦሶ ሺݎሻሬሬሬԦ en el sistema coordenado 3D del paciente (ݎԦሻ que para N fuentes 
está dado por: 
ܦሶ ሺݎԦሻ ൌ  ෍ܵ௄௜ܦపሶ ሺݎሻሬሬሬԦ
ே
௜ୀଵ
 
ൌ ∑ ܵ௄௜ܦపሶ ሾܧ௜
ିଵ ሺ ן௜, ߚ௜, ߛ௜ሻሺݎԦ െ ݎ௦ሬሬԦሻே௜ୀଵ ሿ     (48) 
 
Donde SKi es el Air Kerma Strength y Ei-1 es la inversa de la matriz de rotación de 
Euler para la i-esima fuente. Se deben determinar los ángulos de Euler (αi, βi, γi) 
para cada fuente 
Una vez implementado el algoritmo de cálculo de tasa de dosis, existen dos vías 
para calcular las distribuciones tridimensionales para una configuración de 
múltiples fuentes, (a) una vía es la superposición de dosis, por medio de la adición 
de las distribuciones de dosis individuales independientes de la presencia de las 
otras fuentes, el algoritmo de superposición puede ser escrito como: 
ܦሶ ሺݎሻ ൌ  ∑ ௌ಼೔כஃ೔
ே೔
ேೞ
௜ୀଵ ∑ ݁
∑ ఓೖௗ೔ೕೖ
ಿೃ
಼సభ
௚ሺ௥೔ೕሻ
௥మ೔ೕ
ேೞ
௜ୀଵ   (49) 
 
42 
 
Donde Ns es el número total de fuentes, NR es el número total de todas las 
regiones definidas para todas las fuentes (fuente activa, protecciones, aplicador, 
medio), µk es el coeficiente de atenuación efectivo de la K-esima región, dijk es la 
longitud de la línea a través de la K-esima región por la j-esima pieza de la i-esima 
fuente. En pocas palabras, la tasa de dosis total en r es obtenida considerando la 
longitud a través de cada región de cada subvolumen de las fuentes. 
(b) otra opción de cálculo es el cálculo directo de la dosis, esto es, implementar el 
algoritmo de cálculo teniendo en cuenta todas las fuentes y aplicadores, este 
método es computacionalmente muy pesado y complicado por la necesidad de 
individualizar cada implante. 
El método de superposición es actualmente el computacionalmente más eficiente 
y el más usado por los sistemas de planeación de tratamientos TPS comerciales 
porque usa las matrices de dosis precalculadas con el TG43 y en el TPS se 
solucionan los problemas geométricos y de optimización de dosis.  
En el método de cálculo directo de dosis se deben solucionar todas las 
distribuciones de dosis para las geometrías individuales y desarrollar algoritmos 
eficientes para calcular las tasas de dosis e incluir los efectos de atenuación 
debidas a la presencia o no de otras fuentes en las trayectorias  de los fotones, 
por tanto por este método no se pueden usar las distribuciones de dosis 
precalculadas porque no podemos predecir las distribuciones espaciales de cada 
fuente en el implante en cada paciente. 
 
3.14 La dosis de transito. 
La determinación de la dosis de transito en los cargadores remotos de fuentes de 
braquiterapia HDR es necesario para calcular la dosis total dada al volumen de 
tratamiento. Actualmente la mayoría de los sistemas de planeación de 
tratamientos desprecian las dosis de transito en los cálculos de dosis, la 
implementación de estos cálculos en sistemas comerciales es un poco complicada 
pues implica conocer las distribuciones de dosis en aire y la geometría real del 
implante, implica conocer la geometría de entrada y salida de la fuente y los 
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efectos de la interface Aire – Piel – Tejido. En la figura 3.9 se ilustra la geometría 
para las dosis de transito. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Figura 3.9. Geometría de la dosis de transito 
La dosis total (DT) depositada durante un tratamiento de Braquiterapia HDR está 
determinada por la suma de la Dosis estática (Ds)  y la Dosis Dinámica (Dd) (50):  
 
DT = Ds + Dd ; (50) 
La dosis dinámica esta tiene tres componentes (Dd1) que es la dosis a la entrada, 
(Dd2) es la dosis entre los pasos de las fuentes, (Dd3) es la dosis a la salida de las 
fuentes [20], [21]. La dosis de transito es inversamente proporcional a la velocidad 
de la fuente, en la actualidad el cargador remoto GammaMed Plus cuenta con 
velocidades de transito de la fuente de 60 cm/s con lo cual para hacer todo el 
recorrido desde la salida del cargador remoto hasta el inicio del catéter el tiempo 
de tránsito es de 2.17 segundos aproximadamente [22]. 
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4. MONTAJE EXPERIMENTAL 
Para verificar las distribuciones de dosis de un tratamiento de cáncer de mama 
con fuentes de 192Ir HDR, se diseñó, construyó e implementó un montaje 
experimental que permitiera medir las condiciones de un tratamiento de cáncer de 
mama, el montaje experimental consta de un simulador físico diseñado para las 
condiciones de un tratamiento de Braquiterapia Intersticial en mama con un 
Templete de 5 agujas en 2 planos para equipos de carga remota GammaMed 
Plus, el simulador fue diseñado para medir dos parámetros importantes en 
braquiterapia intersticial como lo son la dosis absorbida y la dosis de transito 
debida al desplazamiento de la fuente desde el cargador remoto hasta el punto de 
permanencia de tratamiento. 
 
4.1 El Simulador  
Se diseñó y construyó un simulador de Polimetilmetacrilato ó comúnmente 
llamado PMMA, el cual por su similitud de coeficientes de atenuación con el agua 
y el tejido mamario es un material adecuado para este propósito, ver figura 4.1 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Figura 4.1 comparación de los coeficientes de atenuación del simulador con los 
tejidos de interés 
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El simulador fue diseñado con placas de PMMA de 1 cm de espesor permitiendo 
realizar medidas en implantes de diferentes longitudes, lo cual lo hace modular y 
versátil para diferentes configuraciones de tratamientos. Se diseñó un sistema de 
posicionamiento y fijación que garantizara la repetibilidad en el posicionamiento de 
las placas, se diseñaron dos tipos de placas, un conjunto con las cavidades 
diseñadas para el implante de las agujas en la geometría del Templete biplanar en 
seno, el otro conjunto además de la geometría del templete contiene el conjunto 
de cavidades para alojar los dosímetros TLD, siendo modular por placas se 
pueden ubicar los dosímetros TLD en cualquier posición a lo largo del implante 
 ver figura 4.2 a. y b.  
 
  
 
 
 
 
 
 
 
Figura 4.2 Placas de PMMA con las cuales se hace modular el simulador 
a) Placa para posicionamiento y inserción de las agujas. b) Placa para 
posicionamiento, inserción de las agujas y ubicación de TLD’s 
 
 
 
 
 
 
 
Figura 4.3. Geometría del implante y posicionamiento de los TLD’s a 10 mm. 
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Para el diseño de las cavidades de inserción de las agujas se utilizó la geometría 
especifica del implante biplanar de 5 agujas para la técnica de Irradiación Parcial 
Acelerada de Mama, se diseñaron las cavidades con un diámetro de 1.8 mm 
adecuado para las inserciones propias de las agujas de 1,65 mm de diámetro 
utilizadas en este tipo de cargadores remotos, en el diseño de las cavidades para 
los cristales TLD, se tuvo especial cuidado en garantizar que el eje de los cristales 
TLD coincidía con el eje de posicionamiento de la fuente de Ir-192, adicionalmente 
se diseñó un sistema de posicionamiento para garantizar la repetibilidad en el 
posicionamiento de las placas. Todo el proceso de construcción y maquinado de 
las placas de PMMA fue realizado mediante la técnica de corte laser, proceso que 
garantiza una precisión de 0.1 mm puesto que el corte es controlado digitalmente 
desde el diseño hasta la transferencia al sistema de corte.  
Una vez realizada la construcción del simulador se procede a verificar que la 
geometría diseñada corresponde con el implante en el templete real, se realiza el 
implante y se conecta al cargador remoto GammaMed Plus. En la figura 4.4 se 
muestran varias tomas del simulador conectado al sistema de carga remota 
GammaMed Plus, se muestra la geometría del implante con el templete propuesto 
para la técnica de Irradiación Parcial Acelerada de Mama. 
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Figura 4.3  
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Figura 4.4  Simulador conectado al cargador remoto GammaMed plus, la 
geometría del implante corresponde a 5 agujas en un templete biplanar usado en 
la técnica de Irradiación Parcial Acelerada de Mama. También se muestra el 
sistema de fijación de las placas. 
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4.2 Planeación del tratamiento y determinación de la geometría de 
Irradiación. 
 
Las placas de PMMA tienen dimensiones de 20x20x1 cm, con el fin de garantizar 
la dispersión en el simulador, la geometría del implante está ubicada en el centro 
de la placa como se muestra en las figuras 4.2 y 4.3, la longitud total de implante 
es de 10 cm. Para el montaje experimental con cristales TLD’s se unieron 10 
placas ubicando a 1 y a 5 cm del inicio del implante una placa con las cavidades 
diseñadas para ubicar los cristales TLD’s, la placa a 5 cm se ubica para medir y 
comparar la dosis en los puntos de referencia en el sistema de planeación de 
tratamientos, la placa a 1 cm se usa para medir la dosis debida al tránsito de la 
fuente al ingresar y al salir de todo el recorrido a lo largo del implante tal como se 
muestra en la figura 4.5 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Figura 4.5 Geometría para la planeación e irradiación del implante 
 
Una vez definidas las geometrías de planeación e irradiación, se procede a la 
planeación del tratamiento. 
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4.2.1. Planeación del tratamiento. 
 
Una vez definido e implantado el templete en el simulador, se hace necesario 
adquirir imágenes para introducirlas en el sistema de planeación para determinar 
tan preciso como sea posible la posición de los aplicadores y los volúmenes 
anatómicos de interés, según la zona del implante, se delimitan órganos a riesgo y 
estructuras de planeación como el Clinical Target Volume CTV, el Planning Target 
Volume PTV, o el Gross Tumor Volume GTV, en este trabajo las imágenes fueron 
adquiridas en un tomógrafo multicorte, durante la adquisición se tomaron cortes 
cada 1mm y se obtuvieron imágenes a lo largo de todo el simulador figura 4.6, 
usando el protocolo DICOM, las imágenes fueron transferidas al sistema de 
planeación de tratamientos para hacer la reconstrucción tridimensional del 
simulador para la planeación del tratamiento figura 4.7 a, se segmentó el contorno 
del simulador, luego se reconstruyeron las agujas identificándolas una a una para 
la posterior conexión inequívoca al cargador remoto 4.7 b .  
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Figura 4.6 Serie de imágenes adquiridas con tomografía multicorte. 
En esta reconstrucción se debe tener muy presente la precisión que se puede 
obtener, esto es importante para definir los puntos reales donde empieza el 
recorrido de la fuente y los desplazamientos de la longitud activa durante el 
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recorrido de las fuentes, nuestra imagen tomografíca de reconstrucción tiene 
cortes de 1 mm, entonces no podemos obtener reconstrucciones con precisión 
mayor a 0.5 mm [23].  
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Figura 4.7 (a). Segmentación y reconstrucción del Simulador. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Figura 4.7 (b). Identificación de los aplicadores 
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Una vez realizada la reconstrucción tridimensional del templete en el simulador, se 
crean los puntos de referencia del volumen a irradiar con una dosis de 
prescripción de 6,5 Gy a un centímetro de los aplicadores, estos son los puntos de 
normalización del implante debido a que allí están ubicados los cristales TLD’s con 
los cuales se va a determinar la dosis absorbida en el simulador de PMMA y 
teniendo en cuenta los resultados de la simulación de las matrices de dosis en 
Agua y en PMMA verificar experimentalmente las condiciones planeadas en el 
TPS.  
Se planearon cinco puntos de referencia teniendo en cuenta la localización de los 
cristales TLD’s y poder hacer una verificación real de unas condiciones normales 
de tratamiento ver figuras 4.2, 4.3 y 4.5, los cinco puntos de normalización y las 
dosis planeadas y normalizadas en cada punto son: 
 
Punto Referencia Dosis Normalizada   (Gy) % Dosis prescrita 
    
1 6,45 99.5 
2 6,49 100.3 
3 6,46 99.6 
4 6,46 99.6 
5 6,46 99.6 
 
La optimización de la planeación fue realizada buscando que los puntos de 
normalización reciban la dosis de prescripción. Las longitudes activas en las 
agujas cubren todo el volumen en el simulador hasta las tolerancias de 5 mm de 
separación en los extremos del simulador, estos se consideran como los planos de 
entrada y salida en la piel de la paciente, el tamaño del paso de la fuente es de 5 
mm. Una vez normalizados los puntos de referencia y verificada la precisión de la 
reconstrucción y la verificación visual de las curvas de isodosis, se registra el 
tratamiento y en transferido al sistema de control del cargador remoto GammaMed 
Plus. Anexo D 
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4.3 DOSIMETRIA CON CRISTALES TERMOLUMINISCENTES 
 
4.3.1 La Termoluminiscencia 
 
La termoluminiscencia puede definirse como el fenómeno de la emisión de luz 
visible causada por el calentamiento de un material dieléctrico que previamente ha 
absorbido energía de una fuente externa. Este fenómeno se dá en dos etapas: en 
la primera etapa el material es expuesto a una fuente de radiación absorbiendo 
energía y quedando en un estado metaestable, en la segunda etapa el material es 
excitado térmicamente produciendo la liberación de la energía previamente 
almacenada en el material retornando este a su estado de equilibrio energético 
mediante la emisión de energía por medio de calor o de luz, en la figura 4.8 
podemos ver esquemáticamente las dos etapas. 
 
 
 
 
 
 
Figura 4.8 Esquema del proceso de la Termoluminiscencia 
 
Para que el fenómeno de la termoluminiscencia ocurra, son necesarias tres 
condiciones:  
• Los materiales deben ser aislantes o semiconductores, la teoría básica de 
la termoluminiscencia está basada en el modelo de bandas en los sólidos 
cristalinos. 
• El material debe tener la propiedad de almacenar energía durante su 
exposición a la radiación ionizante. 
• La emisión de luz debe ser estimulada con el calentamiento del material. 
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Basándonos en la teoría de los modelos de bandas energéticas en sólidos 
cristalinos, cuando los átomos son reunidos para formar un cristal, sus niveles 
discretos de energía se dividen en bandas energéticas: la banda de valencia y la 
banda de conducción, en el caso de semiconductores y aislantes este es el estado 
base, la banda de valencia es plenamente ocupada por los electrones de valencia 
mientras la banda de conducción está vacía. Las dos bandas están separadas por 
un gap energético de suficiente magnitud para que sea necesaria la absorción de 
energía para que los electrones se muevan de la banda de valencia a la banda de 
conducción. Cuando el cristal absorbe energía, parte de esta se gasta como 
excitación electrónica, el proceso de des excitación electrónica acompañada por la 
emisión de luz es conocida como luminiscencia. Existen diferentes terminologías 
para la luminiscencia según el fenómeno por el cual se produce: 
quimioluminiscencia, fotoluminiscencia, triboluminiscencia, electroluminiscencia y 
radioluminiscencia. 
Cuando la radiación ionizante interactúa el material termoluminiscente, esta 
transfiere suficiente energía a los electrones de la banda de valencia como para 
ser transferidos a la banda de conducción produciéndose un hueco en la banda de 
valencia, el electrón y el hueco se mueven a través del cristal hasta que se 
recombinan o quedan atrapados en la banda prohibida del cristal,  en donde los 
estados metaestables están asociados a las impurezas o defectos del cristal ver 
figura 4.9. 
 
 
 
 
 
 
 
 
Figura 4.9 Diagrama Energético de los niveles de energía de un cristal excitado. 
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El proceso que domina la emisión termoluminiscente de un cristal está asociado 
en la mayoría de los casos al tráfico de los portadores de carga, usualmente 
electrones ó huecos dentro de las imperfecciones del cristal que son 
representadas por impurezas a vacancias. 
Existen dos formas en la cuales se puede emitir un fotón debido a la 
termoluniscencia:  
• Cuando el cristal es calentado, suficiente energía se entrega al electrón 
para que este pueda llegar a la banda de conducción, el electrón se puede 
mover hasta recombinarse con un hueco preso en una trampa y de esta 
recombinación se libera energía en forma de fotón figura 4.11  
 
 
 
 
 
 
 
Figura 4.10. Emisión de luz por parte en el cristal TL, el electrón atrapado en una 
trampa es más inestable, el hueco es el centro emisor del fotón. 
• Cuando el hueco atrapado en una trampa es más inestable que el electrón, 
el electrón libera el fotón. Figura 4.11 
 
 
 
 
 
 
 
Figura 4.11. Emisión de luz por parte en el cristal TL, el hueco atrapado en una 
trampa es más inestable, el electrón es el centro emisor del fotón. 
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El intervalo de energía E mostrado en la figura 4.10 está relacionado con la 
temperatura requerida para liberar un electrón y así generar la termoluminiscencia, 
al aumentar la temperatura, la tasa de recombinación aumenta  más portadores de 
carga atrapados son liberados.  
Matemáticamente la probabilidad por unidad de tiempo (p) para que un portador 
de carga escape de una trampa, la cual puede ser escrita a través de la ley de 
Arrenius, ecuación (50): 
݌ ൌ ܵ כ ݁
ష ಶ
ೖ೅   (51) 
Donde: 
E es la energía de activación  
S es el factor de frecuencia ó factor exponencial 
k es la constante de Boltzman 
T es la temperatura absoluta 
 
4.3.2 La Dosimetría Termoluminiscente en Braquiterapia HDR. 
 
La dosimetría termoluminiscente en braquiterapia es ampliamente usada tanto a 
nivel académico como a nivel clínico, las mediciones realizadas con TLD’s ofrecen 
la posibilidad de ser implementadas en procesos rutinarios del servicio como lo 
son: la implementación de programas de garantía de la calidad en pruebas 
experimentales y tratamientos clínicos para mediciones “in vivo” de pacientes. Si 
bien los dosímetros Termoluniscentes tienen muchas ventajas también presentan 
algunas desventajas, a continuación hacemos una breve comparación de ventajas 
y desventajas  
 
Ventajas [6]:  
• Amplios rangos de dosis. 
• Independencia de la tasa de dosis. 
• Dimensiones reducidas y geometrías adaptables 
• Economía y disponibilidad comercial. 
• Repetibilidad y precisión. 
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Desventajas [6]: 
• Falta de Uniformidad. 
• Fading (desvanecimiento de la información). 
• Sensibilidad a la luz 
• Memoria de radiación ó de la historia térmica (la sensibilidad puede ser 
aumentada o disminuida si recibe altas dosis de radiación). 
• Inestabilidad en la lectura. Dependencia de la sensibilidad del lector. 
• Perdida de la información una vez realizada la lectura. 
 
Los materiales usados para dosimetría termoluminiscente deben poseer varias 
características deseables como lo son: 
• Alta concentración de trampas (dopamiento del material). 
• Alta eficiencia en la emisión de luz asociada con los procesos de 
recombinación. 
• Tener suficiente estabilidad para almacenar electrones ó huecos en 
condiciones ambientales normales. 
• Tener un buen espectro de emisión de luz, con un pico con buena 
resolución adecuado para que los sistemas de lectura respondan bien. 
• Respuesta lineal para un amplio intervalo de dosis. 
• Le menor dependencia energética posible. 
• Buena reproducibilidad para bajas y altas dosis. 
• Tener la mayor independencia de los factores ambientales. 
 
4.3.3 Propiedades dosimétricas de los cristales termoluminiscentes. 
 
4.3.3.1 Linealidad. 
 
Para las aplicaciones en dosimetría de las radiaciones ionizantes, es deseable que 
los cristales presenten una respuesta lineal entre la magnitud a medir y la señal 
termoluminiscente, en la figura 4.12 se presenta la forma de la función de 
respuesta está determinada por la eficiencia en la producción de 
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termoluminiscencia YTL, la cual está definida como la razón de la energía emitida 
como luz ETL, la masa del detector m y la dosis absorbida D:  
்ܻ ௅ ൌ  
ܧ்௅
݉ܦൗ   (52) 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Figura 4.12 Región lineal de la curva de la señal termoluminiscente. 
 
Normalmente los materiales termoluminiscentes presentan una región lineal en un 
rango de dosis, pero para dosis mayores a Dm ya presenta una región de 
supralinealidad, o por debajo de D1 presenta una sublinealidad y por encima de Ds 
una saturación 
 
4.3.3.2 Dependencia energética. 
Cuando un dosímetro es expuesto a un campo de radiación es muy importante 
conocer su dependencia energética, la dependencia energética la podemos definir 
como la comparación entre la medida de la energía absorbida en un material y la 
medida de la dosis absorbida en condiciones controladas y conocidas para la 
misma condiciones de irradiación en otro material, en la figura 4.13 se muestran 
curvas de dependencia energética de varios materiales 
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. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Figura 4.13 Curva de dependencia energética para varios materiales 
termoluminiscentes. 
 
4.3.3.4 Dependencia angular 
 
La respuesta del material termoluminiscente también depende del ángulo de 
incidencia de la radiación, el factor de dependencia angular es la razón de las 
respuestas de los dosímetros para una dosis dada respecto a diferentes ángulos 
de incidencia de la radiación. Esto también depende de la forma geométrica del 
material  
 
4.3.3.5 Fading ó desvanecimiento de la información. 
El desvanecimiento o fading de la respuesta de un material termoluminiscente, es 
la liberación espontanea de los electrones de sus estados energéticos 
metaestables y así la emisión espontanea de la energía absorbida en forma de 
luz, esto puede estar influenciado por la incidencia de luz, por temperatura o 
humedad. 
 
 
59 
 
4.3.4 El sistema de dosimetría termoluminiscente. 
El sistema completo de dosimetría termoluminiscente está compuesto por un 
detector termoluminiscente y varios accesorios adicionales (horno, planchas de 
acero inoxidable, pinzas, sistemas de nitrógeno etc.)  
 
4.3.4.1 El sistema de lectura termoluminiscente. 
Básicamente el lector está compuesto de dos partes: un sistema de calentamiento, 
y un sistema óptico con un fotomultiplicador como sistema de detección de la luz y 
todo esto adaptado a una electrónica que permita la salida de los datos.  
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Figura 4.14 Diagrama esquemático del lector Termoluminiscente. 
 
4.3.4.2 El Sistema de Calentamiento. 
El calentamiento de un lector termoluminiscente puede realizarse por medio de 
contacto directo o por calentamiento gaseoso, lo más importante es que el sistema 
de calentamiento garantice una buena reproducibilidad del ciclo térmico.  
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4.3.4.3 El Sistema de detección de la luz. 
La luz emitida por un dosímetro en el momento del calentamiento en el lector es 
focalizada por un sistema óptico y direccionada al tubo fotomultiplicador el cual 
amplifica la señal a niveles eléctricamente tratables. 
 
4.3.4.4 Los Hornos de tratamiento térmico. 
Los tratamientos térmicos pueden ser efectuados en un horno independiente del 
lector y dedicado a este fin con el propósito de evitar contaminaciones de los 
cristales, los hornos de tratamiento deben tener una temperatura controlada 
alrededor de ± 1 •C, garantizando un calentamiento homogéneo independiente de 
la posición en el horno y que las tasas de calentamiento y enfriamiento sean 
reproducibles. 
 
4.3.4.5 Curva de calibración de los dosímetros TL. 
En la etapa de calibración de los dosímetros es el punto de partida en la 
evaluación de dosis y tiene como propósito determinar la relación entre la dosis 
absorbida recibida por el detector, la cantidad de luz que llega al fotomultiplicador 
durante la lectura, esta luz es transformada en corriente eléctrica, y la respuesta 
termoluminiscente es la integral en el tiempo de esa corriente eléctrica o sea la 
carga eléctrica. 
 
4.3.4.6 Calibración y lectura de los TLD’s. 
En el presente trabajo se utilizaron cristales TLD 100 propiedad del laboratorio de 
Radiofísica Sanitaria del Instituto Venezolano de Investigaciones Científicas IVIC, 
gracias al grupo de Radiofísica Sanitaria se dispusieron de 22 cristales TL,  de los 
cuales 1 cristal fue dedicado como testigo durante el tiempo de envíos postales 
entre Colombia y Venezuela, 15 cristales para evaluación de la dosis absorbida en 
los puntos de referencia de planeación y 6 cristales para las dosis de tránsito tal 
como se especificó en la sección 4.2.1. 
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4.4 Los controles de calidad previos a la administración de los tratamientos 
de braquiterapia HDR. 
 
La braquiterapia HDR es una técnica que utiliza altas tasas de dosis y una alta 
actividad específica de la fuente, con lo cual se convierte en una técnica que 
implica un riesgo radiológico para el paciente y el personal de los servicios de 
Radioterapia, durante cada sesión se depositan altas dosis de radiación al 
paciente, por tanto sea necesario implementar controles de calidad en los equipos 
involucrados en la planeación y administración del tratamiento para garantizar 
terapias más seguras tanto para el paciente como para el personal expuesto [24]. 
Uno de los principales objetivos de los controles de calidad previos a la 
administración del tratamiento es asegurar la correcta operación de los 
dispositivos mecánicos, de detección de la radiación y de administración del 
tratamiento [25].  Las pruebas de Control de Calidad en Braquiterapia pueden ser 
clasificadas en 2 grupos:  
Pruebas de aceptación: Son realizadas luego de instalada la fuente, en estas 
pruebas se busca verificar las características de funcionamiento del sistema de 
carga remota, pruebas como [26], [27]: 
• Calibración de la fuente: Haciendo uso de una cámara de pozo, se mide 
el Air Kerma Strength y a partir de esta medida se puede determinar la 
actividad, este valor medido luego de instalada la nueva fuente de iridio-
192, es comparado con el certificado de calibración emitido por el 
fabricante. 
• Verificación de la posición de la fuente: La verificación de la posición de 
la fuente puede ser realizada por auto-radiografías acompañadas por 
marcas externas. 
• Pruebas sobre los Aplicadores: Se debe verificar la correcta longitud de 
los aplicadores junto con los catéteres de conexión al sistema de carga 
remota, haciendo uso del objeto de referencia de longitud para cada equipo 
se mide la correcta longitud del sistema aplicador-catéter, para el caso del 
cargador remoto GammaMed plus, la longitud de referencia debe ser de 
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130 cm, también se debe verificar la integridad mecánica de los 
aplicadores. 
 
Pruebas de funcionamiento y seguridad: son pruebas que se realizan cada  día 
de tratamiento, buscan verificar el correcto funcionamiento de los sistemas de 
seguridad y detección de radiación, pruebas como: 
• Interlock de seguridad de la puerta: Verifica si el switche de seguridad 
cuando la puerta está cerrada se activa al abrirse la puerta durante la 
administración del tratamiento. 
• Luces indicadoras de Posición de la Fuente: Verificar visualmente si las 
luces de seguridad se encienden al momento de salida de la fuente y 
durante la irradiación del paciente. 
• Consola de Control: se verifica si la los controles de la consola están 
funcionando, se verifica el funcionamiento de la interrupción manual del 
tratamiento, el interruptor de parada de emergencia. 
• Sistemas de Energía: verificación de las baterías de retracción de 
emergencia de la fuente cuando hay cortes en el suministro de energía. 
• Aplicadores: Verificación visual de las guías conductoras de las fuentes. 
• Software y Hardware: Comprobar el funcionamiento del sistema de 
planeación de tratamientos y la impresora de reportes de tratamientos. 
 
En la tabla 3 se muestra un esquema de las pruebas de control de calidad en 
Braquiterapia HDR. Adaptado de IAEA [26, 28], AAPM [25, 27]. 
 
Tabla 3. Control de Calidad en Braquiterapia HDR. 
Frecuencia Prueba Tolerancia 
 
Anual 
• Algoritmos de cálculo de dosis. 
• Simulación de situaciones de Emergencia 
3 % 
Simulacro 
 
Cambio de 
Fuente 
• Calibración de la fuente 
• Verificación de la Posición de la Fuente 
• Pruebas sobre los aplicadores 
3 % 
± 0.5 mm 
± 0.5 mm 
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Cada día de 
Tratamiento 
• Interlock de seguridad de la Puerta 
• Luces indicadoras de posición de la fuente 
• Consola de Control 
• Sistemas de Energía 
• Aplicadores 
• Software y Hardware 
Funcionando
Funcionando
Funcionando
Funcionando
Libres 
Funcionando
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5. RESULTADOS. 
 
En este trabajo se desarrolló una simulación con código abierto creado por el autor 
y sus asesores en el programa Lahey Fortran 95 mediante el método de Monte 
Carlo como se explicó en el capítulo 3, los resultados que se muestran a 
continuación corresponden a un total de 400.000 desintegraciones con 37 fotones 
probables por desintegración, el programa se desarrolló para calcular la dosis 
absorbida alrededor de una fuente de 192Ir HDR usada en un dispositivo de carga 
remota GammaMed Plus en la geometría de un simulador cubico de 20x20x10 cm 
(figura 5.1) con la posibilidad de simular diferentes materiales, usando la base de 
datos XCOM [17,18], el cálculo de la dosis absorbida a diferentes distancias de la 
fuente se implementó mediante una matriz de dosis que reprodujera la geometría 
de los datos publicados por Ballester et al [11, 12] para la convalidación de la 
simulación y así poder establecer un nivel de confianza para simular otros tejidos y 
la comprobación con los datos experimentales de los Dosímetros TLD. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
(a)                                                                     (b) 
Figura 5.1 Simulador y matriz para el cálculo de dosis absorbida 
(a) Simulador y matriz completos.  
(b) diferencial de volumen para el reporte de los resultados 
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5.1 Tasa de Dosis en AGUA. 
 
A continuación se presenta la matriz de tasa de dosis en agua por desintegración 
(D (y,z)/des) calculada en la simulación. Tabla 5.1 
 
 
 
Ahora llevamos los resultados a tasa dosis por unidad de Air Kerma Strength Sk 
por hora, tomamos como valor para Sk = 40700 U para la fuente de Ir-192 HDR de 
10 Ci de actividad. 
En la tabla 5.2 se muestra la matriz de tasa de dosis absorbida por unidad de 
Rendimiento de Kerma en Aire por hora D (y,z) [cGy/h U] 
Por medio de la ecuación 45 calculamos la desviación estándar para las 400.000 
desintegraciones σ = 0.0016 reportamos los resultados en un intervalo de 99.7% 
de confianza 3σ=0.0047 y el coeficiente de Variación ecuación (46)                        
CV = 0.14%  
 
z (cm) 0,2 0,4 0,6 0,8 1 1,5 2 2,5
2,5 3,740E‐14 4,200E‐14 4,250E-14 4,108E-14 4,096E‐14 3,705E‐14 3,148E‐14 2,598E‐14
2 5,885E‐14 6,397E‐14 6,698E-14 6,502E-14 6,301E‐14 5,145E‐14 4,260E‐14 3,360E‐14
1,75 7,823E‐14 8,422E‐14 8,632E-14 8,430E-14 7,689E‐14 6,052E‐14 4,842E‐14 3,730E‐14
1,5 1,108E‐13 1,155E‐13 1,116E-13 1,104E-13 9,870E‐14 7,480E‐14 5,250E‐14 4,060E‐14
1,25 1,578E‐13 1,728E‐13 1,664E-13 1,487E-13 1,249E‐13 9,040E‐14 6,284E‐14 4,353E‐14
1 2,482E‐13 2,602E‐13 2,400E-13 2,022E-13 1,698E‐13 1,023E‐13 6,690E‐14 4,680E‐14
0,8 4,258E‐13 3,939E‐13 3,389E-13 2,639E-13 2,083E‐13 1,169E‐13 7,440E‐14 5,060E‐14
0,6 7,631E‐13 6,426E‐13 4,570E-13 3,401E-13 2,550E‐13 1,338E‐13 8,010E‐14 5,196E‐14
0,4 1,775E‐12 1,080E‐12 6,421E-13 4,278E-13 2,890E‐13 1,391E‐13 8,314E‐14 5,344E‐14
0,2 4,576E‐12 1,642E‐12 8,422E-13 5,092E-13 3,262E‐13 1,484E‐13 8,414E‐14 5,500E‐14
0 6,971E‐12 1,974E‐12 9,270E-13 5,248E-13 3,402E‐13 1,499E‐13 8,798E‐14 5,528E‐14
-0,2 4,679E‐12 1,729E‐12 8,510E-13 5,020E-13 3,321E‐13 1,515E‐13 8,420E‐14 5,400E‐14
-0,4 1,716E‐12 1,052E‐12 6,419E-13 4,188E-13 2,899E‐13 1,447E‐13 8,275E‐14 5,330E‐14
-0,6 7,683E‐13 6,178E‐13 4,716E-13 3,359E-13 2,480E‐13 1,295E‐13 7,883E‐14 5,279E‐14
-0,8 4,108E‐13 3,952E‐13 3,230E-13 2,635E-13 2,114E‐13 1,230E‐13 7,528E‐14 5,040E‐14
-1 2,602E‐13 2,580E‐13 2,410E-13 1,948E-13 1,640E‐13 1,023E‐13 7,060E‐14 4,780E‐14
-1,25 1,552E‐13 1,720E‐13 1,590E-13 1,448E-13 1,321E‐13 8,880E‐14 6,284E‐14 4,280E‐14
-1,5 1,012E‐13 1,148E‐13 1,189E-13 1,120E-13 1,013E‐13 7,225E‐14 5,328E‐14 4,146E‐14
-1,75 7,632E‐14 8,404E‐14 8,560E-14 8,470E-14 7,750E‐14 6,153E‐14 4,718E‐14 3,544E‐14
-2 5,492E‐14 6,230E‐14 6,540E-14 6,465E-14 6,341E‐14 5,300E‐14 4,272E‐14 3,410E‐14
-2,5 3,509E‐14 3,850E‐14 4,161E-14 4,279E-14 4,120E‐14 3,649E‐14 3,258E‐14 2,684E‐14
y (cm)
Tabla 5.1. Tasa de Dosis Absorbida por desintegracion: (D(y,z)/des) [cGy/des]
           192Ir -HDR GammaMed Plus
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En la tabla 5.2 en la casilla y = 1 y z = 0 que corresponden a las coordenadas        
r = 1 cm y θ = 90 se muestra el valor calculado para la constante de tasa de dosis 
 
Λ =  1,113 ± 0,0047 cGy/ (hU) 
En la tabla 5.3 se muestran los valores de tasa de dosis absorbida propuestos por 
Ballester et al [11,12] tomados como referencia para este trabajo, allí se muestra 
el valor de la constante de dosis Λ 
 
Λ =  1,118 ± 0,003 cGy/ (hU) 
 
El error relativo de la constante de dosis es 0,5 % el cual es aceptable  
 
 
 
 
z (cm) 0,2 0,4 0,6 0,8 1 1,5 2 2,5
2,5 0,122 0,137 0,139 0,134 0,134 0,121 0,103 0,085
2 0,193 0,209 0,219 0,213 0,206 0,168 0,139 0,110
1,75 0,256 0,276 0,282 0,276 0,252 0,198 0,158 0,122
1,5 0,362 0,378 0,365 0,361 0,323 0,245 0,172 0,133
1,25 0,516 0,565 0,544 0,486 0,409 0,296 0,206 0,142
1 0,812 0,852 0,785 0,661 0,556 0,335 0,219 0,153
0,8 1,393 1,289 1,109 0,863 0,682 0,382 0,243 0,166
0,6 2,496 2,103 1,495 1,113 0,835 0,438 0,262 0,170
0,4 5,805 3,533 2,101 1,399 0,946 0,455 0,272 0,175
0,2 14,968 5,375 2,755 1,666 1,068 0,485 0,275 0,180
0 22,805 6,460 3,033 1,717 1,113 0,490 0,288 0,181
-0,2 15,307 5,657 2,784 1,642 1,087 0,496 0,275 0,177
-0,4 5,613 3,444 2,100 1,370 0,949 0,473 0,271 0,174
-0,6 2,514 2,022 1,543 1,099 0,812 0,424 0,258 0,173
-0,8 1,344 1,293 1,057 0,862 0,692 0,402 0,246 0,165
-1 0,851 0,844 0,788 0,637 0,537 0,335 0,231 0,156
-1,25 0,508 0,563 0,520 0,474 0,432 0,291 0,206 0,140
-1,5 0,331 0,376 0,389 0,366 0,331 0,236 0,174 0,136
-1,75 0,250 0,275 0,280 0,277 0,254 0,201 0,154 0,116
-2 0,180 0,204 0,214 0,211 0,208 0,173 0,140 0,112
-2,5 0,115 0,126 0,136 0,140 0,135 0,119 0,107 0,088
y (cm)
Tabla 5.2 Tasa de Dosis Absorbida : D(y,z) [cGy/h U]
           192Ir -HDR GammaMed Plus
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Ahora calculamos el error relativo a los resultados dados por Ballester et al [11,12] 
tomados como referencia para la convalidación de la simulación. 
El error relativo promedio es de 1,6 %, el porcentaje de error máximo es de 3,9 % 
lo cual muestra la confiabilidad de la simulación desarrollada y nos permite realizar 
simulaciones para otros materiales como una mama con un 50 % de glandularidad 
y así poder estimar las diferencias en la dosis absorbidas calculadas por los 
sistemas de planeación que utilizan el formalismo propuesto por el TG 43 [8] y los 
cálculos propuestos considerando las variaciones en el tejido de estudio. 
En las figuras 5.2 (a) y (b) se muestra la comparación de los resultados de la 
simulación para la tasa de dosis en el eje transverso de la fuente z = 0, 
comparados con los valores de referencia para el TG 43. 
En la figura 5.2 (c) se muestra la comparación de la simulación con el TG 43 para 
varias distancias del eje de la fuente Z=0. 
 
 
z (cm) 0,2 0,4 0,6 0,8 1 1,5 2 2,5
2,5 0,125 0,133 0,138 0,139 0,138 0,124 0,105 0,0878
2 0,197 0,211 0,216 0,214 0,204 0,172 0,137 0,108
1,75 0,260 0,279 0,283 0,273 0,258 0,204 0,156 0,120
1,5 0,356 0,382 0,379 0,357 0,326 0,244 0,178 0,132
1,25 0,526 0,553 0,528 0,478 0,420 0,290 0,201 0,144
1 0,845 0,861 0,773 0,656 0,546 0,343 0,225 0,156
0,8 1,37 1,30 1,08 0,854 0,674 0,387 0,243 0,164
0,6 2,52 2,10 1,53 1,11 0,818 0,431 0,259 0,172
0,4 5,68 3,51 2,14 1,39 0,963 0,467 0,272 0,177
0,2 15,0 5,50 2,76 1,64 1,08 0,493 0,280 0,180
0 23,2 6,63 3,05 1,73 1,118 0,501 0,283 0,182
-0,2 15,1 5,50 2,77 1,64 1,08 0,493 0,280 0,180
-0,4 5,70 3,51 2,15 1,40 0,965 0,468 0,272 0,177
-0,6 2,52 2,09 1,53 1,11 0,820 0,431 0,259 0,171
-0,8 1,36 1,30 1,08 0,857 0,676 0,388 0,243 0,164
-1 0,833 0,858 0,776 0,659 0,549 0,343 0,225 0,156
-1,25 0,512 0,552 0,531 0,481 0,421 0,290 0,201 0,144
-1,5 0,343 0,381 0,380 0,359 0,328 0,244 0,178 0,132
-1,75 0,246 0,276 0,283 0,274 0,257 0,204 0,157 0,120
-2 0,184 0,208 0,216 0,214 0,205 0,171 0,137 0,108
-2,5 0,114 0,130 0,137 0,139 0,137 0,123 0,106 0,0879
           192Ir -HDR GammaMed Plus
y (cm)
Tabla 5.3 Tasa de Dosis Absorbida TG 43 [11, 12]: D(y,z) [cGy/h U]
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Figura 5.2 a comparación de la simulación con el TG 43 escala lineal 
z (cm) 0,2 0,4 0,6 0,8 1,0 1,5 2,0 2,5
2,50 2,0 -3,0 -1,0 3,2 2,6 1,9 2,3 3,2
2,00 2,2 0,9 -1,3 0,5 -0,8 1,9 ‐1,7 ‐1,5
1,75 1,4 1,2 0,2 -1,0 2,4 3,0 ‐1,5 ‐1,8
1,50 ‐1,7 1,1 3,6 -1,2 0,9 ‐0,3 3,3 ‐0,8
1,25 1,9 -2,2 -3,0 -1,7 2,7 ‐2,0 ‐2,2 1,2
1,00 3,9 1,1 -1,6 -0,8 -1,7 2,4 2,7 1,8
0,80 ‐1,8 0,9 -2,9 -1,1 -1,2 1,3 ‐0,1 ‐0,7
0,60 1,0 -0,2 2,2 -0,6 -1,9 ‐1,7 ‐1,0 0,9
0,40 ‐2,1 -0,8 1,6 -0,7 1,8 2,6 0,1 1,2
0,20 0,4 2,3 0,2 -1,8 0,8 1,4 1,8 0,2
0,00 1,5 2,5 0,4 1,0 0,5 2,2 ‐1,6 0,4
-0,20 ‐1,6 -2,8 -0,7 -0,3 -0,9 ‐0,6 1,8 2,0
-0,40 1,5 1,8 2,2 1,8 1,7 ‐1,2 0,5 1,4
-0,60 0,3 3,4 -0,6 1,1 1,1 1,6 0,5 ‐0,8
-0,80 0,9 0,8 2,4 -0,5 -2,3 ‐3,8 ‐1,2 ‐0,4
-1,00 ‐2,2 1,6 -1,6 3,3 2,2 2,4 ‐2,7 ‐0,5
-1,25 0,9 -2,0 2,0 1,5 -2,5 ‐0,2 ‐2,1 2,8
-1,50 3,6 1,4 -2,3 -2,1 -1,2 3,0 2,2 ‐2,7
-1,75 ‐1,6 0,3 1,2 -1,1 1,3 1,4 1,5 3,3
-2,00 2,1 1,9 1,1 1,2 -1,2 ‐1,1 ‐1,9 ‐3,0
-2,50 ‐1,0 2,7 0,7 -0,7 1,8 3,3 ‐1,0 0,1
Tabla 5.4 Porcentajes de desviación Repecto al TG 43  [ % ]
           192Ir -HDR GammaMed Plus
y (cm)
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Figura 5.2 b comparación de la simulación con el TG 43 escala logarítmica. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Figura 5.2 c Comparación a varias distancias del eje de la fuente. 
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5.2 Tasa de Dosis en MAMA. 
Una vez se ha convalidado la simulación con un porcentaje de error relativo a los 
datos de referencia del formalismo TG 43 aceptable, podemos realizar los cálculos 
de Tasa de Dosis absorbida para una MAMA con porcentaje de glandularidad de 
50/50. 
 
En la tabla 5.5 se muestra la matriz de Tasa de Dosis por desintegración para una 
MAMA 50/50 
 
 
Ahora llevamos los resultados a tasa dosis por unidad de Air Kerma Strength Sk 
por hora, tomamos como valor para Sk = 40700 U para la fuente de Ir-192 HDR de 
10 Ci de actividad. En la tabla 5.6 se muestra la matriz de tasa de dosis absorbida 
en MAMA por unidad de Rendimiento de Kerma en Aire por hora D(y,z) [cGy/h U] 
 
 
 
z (cm) 0.2 0.4 0.6 0.8 1 1.5 2 2.5
2.5 3.68E‐14 4.14E‐14 4.18E‐14 4.04E‐14 4.03E‐14 3.64E‐14 3.10E‐14 2.56E‐14
2 5.79E‐14 6.29E‐14 6.59E‐14 6.40E‐14 6.20E‐14 5.06E‐14 4.19E‐14 3.31E‐14
1.75 7.70E‐14 8.28E‐14 8.49E‐14 8.29E‐14 7.56E‐14 5.96E‐14 4.76E‐14 3.67E‐14
1.5 1.09E‐13 1.14E‐13 1.10E‐13 1.09E‐13 9.71E‐14 7.36E‐14 5.17E‐14 3.99E‐14
1.25 1.56E‐13 1.70E‐13 1.64E‐13 1.46E‐13 1.23E‐13 8.89E‐14 6.18E‐14 4.28E‐14
1 2.44E‐13 2.56E‐13 2.36E‐13 1.99E‐13 1.67E‐13 1.01E‐13 6.58E‐14 4.60E‐14
0.8 4.19E‐13 3.88E‐13 3.33E‐13 2.59E‐13 2.05E‐13 1.15E‐13 7.32E‐14 4.98E‐14
0.6 7.51E‐13 6.32E‐13 4.49E‐13 3.35E‐13 2.51E‐13 1.32E‐13 7.88E‐14 5.11E‐14
0.4 1.75E‐12 1.06E‐12 6.32E‐13 4.21E‐13 2.84E‐13 1.37E‐13 8.18E‐14 5.25E‐14
0.2 4.51E‐12 1.62E‐12 8.28E‐13 5.01E‐13 3.21E‐13 1.46E‐13 8.28E‐14 5.41E‐14
0 6.85E‐12 1.94E‐12 9.12E‐13 5.16E‐13 3.35E‐13 1.47E‐13 8.65E‐14 5.44E‐14
-0.2 4.60E‐12 1.70E‐12 8.37E‐13 4.94E‐13 3.27E‐13 1.49E‐13 8.28E‐14 5.31E‐14
-0.4 1.69E‐12 1.03E‐12 6.31E‐13 4.12E‐13 2.85E‐13 1.42E‐13 8.15E‐14 5.24E‐14
-0.6 7.56E‐13 6.07E‐13 4.64E‐13 3.30E‐13 2.44E‐13 1.27E‐13 7.75E‐14 5.20E‐14
-0.8 4.04E‐13 3.89E‐13 3.18E‐13 2.59E‐13 2.08E‐13 1.21E‐13 7.41E‐14 4.96E‐14
-1 2.56E‐13 2.54E‐13 2.37E‐13 1.92E‐13 1.61E‐13 1.01E‐13 6.95E‐14 4.70E‐14
-1.25 1.53E‐13 1.69E‐13 1.56E‐13 1.42E‐13 1.30E‐13 8.74E‐14 6.18E‐14 4.21E‐14
-1.5 9.96E‐14 1.13E‐13 1.17E‐13 1.10E‐13 9.96E‐14 7.11E‐14 5.24E‐14 4.08E‐14
-1.75 7.51E‐14 8.27E‐14 8.42E‐14 8.33E‐14 7.63E‐14 6.05E‐14 4.64E‐14 3.49E‐14
-2 5.40E‐14 6.13E‐14 6.43E‐14 6.36E‐14 6.24E‐14 5.21E‐14 4.20E‐14 3.36E‐14
-2.5 3.47E‐14 3.79E‐14 4.09E‐14 4.21E‐14 4.05E‐14 3.59E‐14 3.21E‐14 2.64E‐14
Tabla 5.5 Tasa de Dosis Absorbida por desintegracion en MAMA: (D(y,z)/des) [cGy/des]
           192Ir -HDR GammaMed Plus
y (cm)
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En la tabla 5.6 se muestra la matriz de Tasa de Dosis para una MAMA 50/50. 
 
 
Ahora calculamos desviación relativa a los datos de referencia del TG43 [8, 9] y a 
los resultados calculados en nuestra simulación y que ya fueron convalidados con 
los datos de referencia. Tablas 5.7 a y 5.7 b. 
Con respecto a los datos de referencia del TG43 la diferencia relativa promedio es 
de 2.17 % y la máxima 5.45 %. Con respecto a nuestra simulación la desviación 
relativa promedio es de 1.62 %, el porcentaje de desviación máxima es de 1.73% 
con lo cual vemos que con respecto a las diferencias relativas promedios los datos 
son muy aproximados solo 0.55 % de diferencia. 
En la figura 5.3 (a) y (b) se muestra una grafica comparativa de los resultados de 
la simulación para agua y tejido mamario comparados con los datos de referencia. 
En la figura 5.3 (c) se muestra la comparación de las curvas para varias distancias 
del eje de la fuente. 
 
 
z (cm) 0.2 0.4 0.6 0.8 1 1.5 2 2.5
2.5 0.120 0.136 0.137 0.132 0.132 0.119 0.101 0.084
2 0.189 0.206 0.216 0.209 0.203 0.166 0.137 0.108
1.75 0.252 0.271 0.278 0.271 0.248 0.195 0.156 0.120
1.5 0.358 0.372 0.359 0.355 0.318 0.241 0.169 0.131
1.25 0.510 0.556 0.535 0.479 0.402 0.291 0.202 0.140
1 0.799 0.838 0.772 0.651 0.547 0.329 0.215 0.151
0.8 1.370 1.268 1.091 0.849 0.671 0.376 0.239 0.163
0.6 2.457 2.068 1.470 1.095 0.821 0.431 0.258 0.167
0.4 5.711 3.474 2.067 1.377 0.930 0.448 0.268 0.172
0.2 14.748 5.286 2.709 1.639 1.050 0.478 0.271 0.177
0 22.410 6.353 2.983 1.689 1.096 0.482 0.283 0.178
-0.2 15.057 5.565 2.738 1.616 1.069 0.488 0.271 0.174
-0.4 5.525 3.387 2.066 1.348 0.933 0.466 0.266 0.171
-0.6 2.473 1.987 1.518 1.080 0.799 0.417 0.254 0.170
-0.8 1.322 1.272 1.039 0.848 0.681 0.396 0.242 0.162
-1 0.837 0.830 0.776 0.627 0.528 0.329 0.227 0.154
-1.25 0.501 0.554 0.512 0.466 0.425 0.286 0.202 0.138
-1.5 0.326 0.369 0.383 0.360 0.326 0.232 0.171 0.133
-1.75 0.246 0.271 0.275 0.273 0.250 0.198 0.152 0.114
-2 0.177 0.201 0.210 0.208 0.204 0.171 0.138 0.110
-2.5 0.113 0.124 0.134 0.138 0.133 0.117 0.105 0.086
Tabla 5.6 Tasa de Dosis Absorbida en MAMA : D(y,z) [cGy/h U]
           192Ir -HDR GammaMed Plus
y (cm)
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z (cm) 0.2 0.4 0.6 0.8 1 1.5 2 2.5
2.5 1.62 1.34 1.62 1.63 1.60 1.63 1.62 1.64
2 1.61 1.63 1.64 1.61 1.63 1.60 1.62 1.63
1.75 1.61 1.66 1.61 1.62 1.64 1.56 1.61 1.63
1.5 1.18 1.63 1.63 1.62 1.63 1.62 1.61 1.64
1.25 1.26 1.59 1.63 1.63 1.63 1.63 1.62 1.62
1 1.62 1.64 1.63 1.63 1.62 1.62 1.63 1.61
0.8 1.66 1.63 1.62 1.65 1.62 1.62 1.64 1.64
0.6 1.58 1.65 1.71 1.63 1.61 1.63 1.64 1.62
0.4 1.62 1.67 1.59 1.62 1.63 1.63 1.63 1.73
0.2 1.47 1.65 1.66 1.63 1.63 1.57 1.63 1.65
0 1.73 1.65 1.62 1.63 1.59 1.63 1.64 1.61
-0.2 1.63 1.63 1.64 1.63 1.63 1.65 1.64 1.63
-0.4 1.57 1.67 1.63 1.63 1.64 1.63 1.57 1.66
-0.6 1.63 1.71 1.61 1.68 1.61 1.63 1.62 1.59
-0.8 1.65 1.62 1.65 1.60 1.61 1.61 1.62 1.67
-1 1.62 1.65 1.59 1.68 1.63 1.62 1.63 1.63
-1.25 1.36 1.65 1.62 1.68 1.71 1.63 1.63 1.71
-1.5 1.61 1.62 1.63 1.62 1.62 1.65 1.64 1.65
-1.75 1.63 1.61 1.62 1.63 1.61 1.67 1.58 1.61
-2 1.62 1.60 1.64 1.61 1.60 1.65 1.60 1.60
-2.5 1.26 1.60 1.62 1.68 1.61 1.64 1.60 1.61
Tabla 5.7 b Porcentaje de diferencis entre datos en AGUA y MAMA 50/50  ( % )
           192Ir -HDR GammaMed Plus
y (cm)
z (cm) 0.2 0.4 0.6 0.8 1 1.5 2 2.5
2.5 3.62 1.64 0.64 4.76 4.15 3.48 3.86 4.80
2 3.76 2.53 0.40 2.12 0.78 3.50 0.01 0.19
1.75 3.04 2.80 1.77 0.68 3.93 4.54 0.10 0.15
1.5 0.54 2.70 5.13 0.41 2.52 1.31 4.88 0.86
1.25 3.16 0.59 1.34 0.02 4.23 0.30 0.57 2.81
1 5.45 2.69 0.05 0.80 0.08 4.01 4.27 3.36
0.8 0.09 2.49 1.20 0.60 0.45 2.90 1.52 0.97
0.6 2.60 1.41 3.85 1.03 0.32 0.00 0.65 2.54
0.4 0.49 0.90 3.20 0.95 3.37 4.22 1.73 2.94
0.2 1.85 3.90 1.85 0.18 2.38 2.98 3.44 1.83
0 3.23 4.14 2.04 2.63 2.04 3.80 0.09 1.99
-0.2 0.10 1.11 0.99 1.34 0.68 1.05 3.38 3.63
-0.4 3.07 3.41 3.79 3.41 3.26 0.42 2.06 3.03
-0.6 1.94 5.02 1.06 2.79 2.65 3.24 2.12 0.82
-0.8 2.58 2.38 4.04 1.10 0.69 2.09 0.42 1.32
-1 0.58 3.22 0.01 4.94 3.79 3.98 1.03 1.16
-1.25 2.21 0.28 3.61 3.15 0.84 1.44 0.46 4.51
-1.5 5.13 2.98 0.61 0.48 0.44 4.63 3.78 1.04
-1.75 0.08 1.90 2.78 0.57 2.86 3.07 3.07 4.88
-2 3.72 3.47 2.69 2.81 0.35 0.56 0.22 1.35
-2.5 0.26 4.28 2.30 1.02 3.34 4.91 0.67 1.69
Tabla 5.7 a Porcentaje de diferencias entre MAMA 50/50 y TG43 ( % )
           192Ir -HDR GammaMed Plus
y (cm)
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Figura 5.3 a comparación de la simulación con el TG 43 y tejido Mamario 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Figura 5.3 b comparación de la simulación con el TG 43 y tejido Mamario escala 
Logaritmica 
74 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Figura 5.3 c. Comparación a varias distancias del eje de la fuente 
 
5.3 Tasa de Dosis en PMMA 
 
Con fines de comparación de los datos calculados en la simulación, variamos el 
material de interacción, calculamos la matriz de Tasa de Dosis para un simulador 
de PMMA. En la tabla 5.8 se muestra la matriz de Tasa de Dosis por 
desintegración para PMMA. 
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Ahora llevamos los resultados a tasa dosis por unidad de Air Kerma Strength Sk 
por hora, tomamos como valor para Sk = 40700 U para la fuente de Ir-192 HDR de 
10 Ci de actividad. En la tabla 5.9 se muestra la matriz de tasa de dosis absorbida 
en PMMA por unidad de Rendimiento de Kerma en Aire por hora D(y,z) [cGy/h U] 
 
 
 
 
z (cm) 0.2 0.4 0.6 0.8 1 1.5 2 2.5
2.5 4.338E‐14 4.871E‐14 4.887E‐14 4.764E‐14 4.701E‐14 4.335E‐14 3.650E‐14 2.984E‐14
2 6.826E‐14 7.417E‐14 7.743E‐14 7.446E‐14 7.377E‐14 5.966E‐14 4.939E‐14 3.862E‐14
1.75 8.984E‐14 9.768E‐14 9.942E‐14 9.827E‐14 8.879E‐14 7.020E‐14 5.669E‐14 4.325E‐14
1.5 1.285E‐13 1.339E‐13 1.311E‐13 1.262E‐13 1.145E‐13 8.674E‐14 6.129E‐14 4.709E‐14
1.25 1.830E‐13 2.003E‐13 1.960E‐13 1.733E‐13 1.429E‐13 1.040E‐13 7.219E‐14 5.048E‐14
1 2.879E‐13 3.018E‐13 2.758E‐13 2.329E‐13 1.984E‐13 1.186E‐13 7.790E‐14 5.427E‐14
0.8 5.026E‐13 4.568E‐13 3.910E‐13 3.056E‐13 2.434E‐13 1.352E‐13 8.629E‐14 5.815E‐14
0.6 8.849E‐13 7.435E‐13 5.299E‐13 3.931E‐13 3.007E‐13 1.537E‐13 9.199E‐14 5.951E‐14
0.4 2.054E‐12 1.270E‐12 7.496E‐13 4.961E‐13 3.352E‐13 1.632E‐13 9.718E‐14 6.139E‐14
0.2 5.319E‐12 1.915E‐12 9.764E‐13 5.962E‐13 3.738E‐13 1.721E‐13 9.672E‐14 6.377E‐14
0 8.193E‐12 2.291E‐12 1.075E‐12 6.134E‐13 3.945E‐13 1.738E‐13 1.020E‐13 6.412E‐14
-0.2 5.423E‐12 1.986E‐12 9.869E‐13 5.875E‐13 3.890E‐13 1.757E‐13 9.764E‐14 6.250E‐14
-0.4 1.990E‐12 1.235E‐12 7.502E‐13 4.856E‐13 3.330E‐13 1.678E‐13 9.565E‐14 6.178E‐14
-0.6 8.993E‐13 7.213E‐13 5.494E‐13 3.958E‐13 2.851E‐13 1.512E‐13 9.142E‐14 6.108E‐14
-0.8 4.843E‐13 4.640E‐13 3.785E‐13 3.055E‐13 2.476E‐13 1.426E‐13 8.798E‐14 5.796E‐14
-1 3.044E‐13 2.992E‐13 2.821E‐13 2.283E‐13 1.902E‐13 1.186E‐13 8.102E‐14 5.505E‐14
-1.25 1.800E‐13 1.970E‐13 1.860E‐13 1.703E‐13 1.538E‐13 1.030E‐13 7.289E‐14 4.918E‐14
-1.5 1.171E‐13 1.339E‐13 1.380E‐13 1.318E‐13 1.187E‐13 8.379E‐14 6.121E‐14 4.782E‐14
-1.75 8.980E‐14 9.745E‐14 9.948E‐14 9.823E‐14 8.969E‐14 7.081E‐14 5.524E‐14 4.059E‐14
-2 6.403E‐14 7.157E‐14 7.616E‐14 7.497E‐14 7.378E‐14 6.090E‐14 4.965E‐14 3.899E‐14
-2.5 4.073E‐14 4.455E‐14 4.872E‐14 4.905E‐14 4.788E‐14 4.180E‐14 3.782E‐14 3.102E‐14
Tabla 5.8. Tasa de Dosis Absorbida por desintegracion PMMA: (D(y,z)/des) [cGy/des]
           192Ir -HDR GammaMed Plus
y (cm)
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Ahora calculamos desviación relativa a los datos de referencia del TG43 [8, 9] y a 
los resultados calculados en nuestra simulación y que ya fueron convalidados con 
los datos de referencia. Tablas 5.10 a y 5.10 b. 
Con respecto a los datos de referencia del TG43 la diferencia relativa promedio es 
de 15.64 % y la máxima 21.37 %. Con respecto a nuestra simulación la desviación 
relativa promedio es de 16,03 %, el porcentaje de desviación máxima es de 
18,05% con lo cual vemos que con respecto a las diferencias relativas promedios 
los datos son muy aproximados solo 0.4 % de diferencia. 
En la figura 5.4 (a) y (b) se muestra una grafica comparativa de los resultados de 
la simulación para agua, tejido mamario y PMMA comparados con los datos de 
referencia, en la figura 5.5 se muestra una grafica en escala logarítmica 
comparativa de la simulación para agua, tejido mamario y PMMA comparados con 
los datos de referencia del TG 43. 
 
 
z (cm) 0.2 0.4 0.6 0.8 1 1.5 2 2.5
2.5 0.142 0.159 0.160 0.156 0.154 0.142 0.119 0.098
2 0.223 0.243 0.253 0.244 0.241 0.195 0.162 0.126
1.75 0.294 0.320 0.325 0.321 0.291 0.230 0.185 0.142
1.5 0.420 0.438 0.429 0.413 0.375 0.284 0.201 0.154
1.25 0.599 0.656 0.641 0.567 0.468 0.340 0.236 0.165
1 0.942 0.988 0.902 0.762 0.649 0.388 0.255 0.178
0.8 1.644 1.495 1.279 1.000 0.797 0.442 0.282 0.190
0.6 2.895 2.433 1.734 1.286 0.984 0.503 0.301 0.195
0.4 6.719 4.157 2.452 1.623 1.097 0.534 0.318 0.201
0.2 17.401 6.266 3.194 1.950 1.223 0.563 0.316 0.209
0 26.804 7.498 3.517 2.007 1.291 0.569 0.334 0.210
-0.2 17.742 6.501 3.229 1.922 1.273 0.575 0.319 0.204
-0.4 6.510 4.040 2.454 1.589 1.090 0.549 0.313 0.202
-0.6 2.942 2.360 1.797 1.295 0.933 0.495 0.299 0.200
-0.8 1.584 1.519 1.238 1.000 0.810 0.467 0.288 0.190
-1 0.996 0.979 0.923 0.747 0.622 0.388 0.265 0.180
-1.25 0.589 0.645 0.609 0.557 0.503 0.337 0.238 0.161
-1.5 0.383 0.438 0.452 0.431 0.388 0.274 0.200 0.156
-1.75 0.294 0.319 0.325 0.321 0.294 0.232 0.181 0.133
-2 0.209 0.234 0.249 0.245 0.241 0.199 0.162 0.128
-2.5 0.133 0.146 0.159 0.160 0.157 0.137 0.124 0.101
Tabla 5.9 Tasa de Dosis Absorbida PMMA: (D(y,z)/des) [cGy/des]
           192Ir -HDR GammaMed Plus
y (cm)
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z (cm) 0.2 0.4 0.6 0.8 1 1.5 2 2.5
2.5 15.99 15.98 14.99 15.97 14.76 17.00 15.96 14.84
2 15.99 15.95 15.59 14.53 17.08 15.96 15.93 14.95
1.75 14.84 15.98 15.17 16.58 15.48 15.99 17.07 15.96
1.5 15.95 15.98 17.49 14.34 15.96 15.96 16.74 15.99
1.25 16.00 15.95 17.81 16.57 14.43 15.08 14.88 15.98
1 15.97 15.98 14.91 15.17 16.84 15.96 16.44 15.96
0.8 18.05 15.96 15.36 15.83 16.85 15.67 15.99 14.91
0.6 15.96 15.70 15.96 15.58 17.93 14.82 14.84 14.53
0.4 15.74 17.67 16.74 15.97 15.99 17.35 16.89 14.88
0.2 16.25 16.58 15.93 17.07 14.59 15.97 14.95 15.95
0 17.53 16.07 15.96 16.89 15.97 15.96 15.96 16.00
-0.2 15.91 14.91 15.97 17.03 17.14 15.96 15.96 15.74
-0.4 15.99 17.30 16.87 15.95 14.85 15.96 15.59 15.91
-0.6 17.04 16.76 16.50 17.83 14.95 16.78 15.97 15.70
-0.8 17.89 17.41 17.18 15.97 17.16 15.96 16.87 14.99
-1 16.98 15.95 17.04 17.22 15.97 15.96 14.76 15.17
-1.25 15.96 14.53 17.00 17.63 16.44 15.99 15.99 14.91
-1.5 15.70 16.73 16.09 17.64 17.17 15.96 14.88 15.36
-1.75 17.67 15.96 16.22 15.97 15.73 15.08 17.09 14.53
-2 16.58 14.88 16.46 15.96 16.36 14.91 16.22 14.34
-2.5 16.07 15.71 17.09 14.65 16.22 14.53 16.07 15.58
Tabla 5.10  b Porcentajes de desviación de PMMA Repecto a la simulación  [ % ]
           192Ir -HDR GammaMed Plus
y (cm)
z (cm) 0.2 0.4 0.6 0.8 1 1.5 2 2.5
2.5 13.64 19.47 16.14 12.28 11.79 14.81 13.33 11.14
2 13.45 14.89 17.06 13.94 18.09 13.72 17.86 16.62
1.75 13.17 14.62 14.99 17.69 12.79 12.49 18.87 18.07
1.5 17.96 14.71 13.31 15.75 14.92 16.32 12.87 16.91
1.25 13.77 18.52 21.37 18.53 11.40 17.34 17.44 14.58
1 11.46 14.74 16.75 16.15 18.86 13.15 13.32 13.90
0.8 20.16 14.95 18.66 17.07 18.25 14.16 16.13 15.69
0.6 14.76 15.98 13.43 16.29 20.24 16.73 15.99 13.45
0.4 18.22 18.59 14.83 16.77 13.93 14.26 16.77 13.46
0.2 15.81 13.92 15.71 19.23 13.71 14.30 12.83 15.74
0 15.74 13.14 15.47 15.70 15.44 13.40 17.78 15.56
-0.2 17.72 18.11 16.73 17.38 18.27 16.67 13.90 13.38
-0.4 14.22 15.22 14.30 13.85 12.96 17.39 15.01 14.30
-0.6 16.67 12.82 17.15 16.49 13.73 14.87 15.39 16.61
-0.8 16.77 16.50 14.34 16.57 19.91 20.32 18.30 15.40
-1 19.59 14.10 18.92 13.34 13.42 13.18 17.86 15.72
-1.25 14.97 16.78 14.63 15.86 19.45 16.20 18.45 11.64
-1.5 11.56 15.12 18.74 20.15 18.57 12.45 12.38 18.52
-1.75 19.52 15.62 14.84 17.22 14.26 13.44 15.31 10.73
-2 14.10 12.69 15.21 14.54 17.85 16.19 18.38 17.76
-2.5 17.25 12.56 16.27 15.41 14.17 10.72 17.18 15.49
           192Ir -HDR GammaMed Plus
y (cm)
Tabla 5.10 a  Porcentajes de desviación de PMMA Repecto al TG43  [ % ]
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Figura 5.4 a comparación de la simulación con el TG 43, tejido Mamario y PMMA 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Figura 5.4 b comparación de la simulación con el TG 43, tejido Mamario y PMMA 
escala logarítmica 
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Figura 5.4 c. Comparación a varias distancias del eje de la fuente 
Como se vé en la figura 5.4 c el porcentaje de diferencia de las curvas en el 
PMMA con respecto a los resultados en agua, mama y TG 43 se mantiene en las 
diferentes distancias del eje de la fuente, lo cual muestra el comportamiento de las 
distribuciones de dosis en las zonas por fuera del eje de la fuente. 
 
5.4 Verificación experimental de las distribuciones de dosis. 
 
En el capítulo 3 se especificaron las bases de la determinación teórica de las 
distribuciones de dosis para una fuente de Iridio-192, con base en el montaje 
experimental diseñado e implementado y en la planeación realizada en el sistema 
de planeación de tratamientos Brachyvisión de la empresa Varian medical System, 
los cuales fueron explicados en el capítulo 4, se irradiaron los cristales 
Termoluminiscentes con una dosis de 6,5 Gy tal como en un tratamiento de 
Irradiación Parcial Acelerada de Mama, la irradiación de los cristales fue realizado 
con el cargador remoto GammaMed Plus de la empresa Varian Medical System. 
80 
 
Según el plan de tratamiento diseñado y explicado en el capítulo 4 se implementó 
en montaje experimental, con base en las distribuciones de dosis planeadas en los 
puntos de referencia, con el fin de comparar los puntos de referencia de la 
planeación y con base en los resultados de la simulación en PMMA mostrados en 
la sección 5.3 se hacen las correcciones al material construido y tomamos como 
factor de conversión la desviación relativa promedio de 15.64 %, tal como  se 
muestra en la tabla 5.11. 
Tabla 5.11. Puntos de referencia para la normalización de las dosis de 
prescripción: 
 
Punto 
Referencia 
Dosis 
Normalizada   (Gy) 
Corregida a 
PMMA (Gy) 
    
1 6.45 7.46 
2 6.49 7.51 
3 6.46 7.47 
4 6.46 7.47 
5 6.46 7.47 
 
Se irradiaron un total de 22 cristales TLD’s, cuya calibración y lectura de dosis fue 
realizada en el Laboratorio Secundario de Calibración Dosimétrica del Instituto 
Venezolano de Investigaciones Científicas IVIC, gracias a la colaboración de la 
profesora Lila Carrizales, Ronald Bastardo, Hendrik Yáñez y el grupo de la unidad 
de Tecnología Núclear ver anexo D. 
Luego de las irradiaciones, los resultados de las lecturas de los cristales fueron las 
siguientes, tabla 5.12 
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Tabla 5.12 informe de la lectura de los cristales TLD. 
Código cristal  
Ubicación 
 
Lectura  
 
Promedio 
A3 Punto de 
referencia 1 
7.346 Gy  
 
7.953 Gy 
A8 Punto de 
referencia 1 
8.364 Gy 
C3 Punto de 
referencia 1 
8.149 Gy 
A4 Punto de 
referencia 2 
8.252 Gy  
 
7.878 Gy 
A9 Punto de 
referencia 2 
8.089 Gy 
C4 Punto de 
referencia 2 
7.293 Gy 
A5 Punto de 
referencia 3 
7.149 Gy  
 
7.456 Gy 
A10 Punto de 
referencia 3 
8.520 Gy 
C5 Punto de 
referencia 3 
6,700 Gy 
A1 Punto de 
referencia 4 
7.704 Gy  
 
7.566 Gy 
A6 Punto de 
referencia 4 
7.540 Gy 
C1 Punto de 
referencia 4 
7.453 Gy 
A2 Punto de 
referencia 5 
8.205 Gy  
 
7.743 Gy 
A7 Punto de 
referencia 5 
8.156 Gy 
C2 Punto de 
referencia 5 
6.869 Gy 
B1 Transito 1 
entrada 
6.764 mGy  
8.182 
mGy 
B2 Transito 1 
entrada 
8.724 mGy 
B3 Transito 1 
entrada 
9.059 mGy 
B6 Transito 5 
entradas 
29.13 mGy  
 
28.8 mGy 
B7 Transito 5 
entradas 
28.26 mGy 
B8 Transito 5 
entradas 
29.02 mGy 
 Dosímetro 
Control 
678.8 uGy 678.8 uGy 
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Las dosis de prescripción mostradas en la tabla 5.11, fueron planeadas en el 
sistema de planeación de tratamientos Brachyvisión, cuyo algoritmo de cálculo de 
dosis a partir de las matrices de cálculo de tasa de dosis de referencia de la tabla 
5.3 y cuyos datos convalidamos en la simulación por el método de Montecarlo 
mostrada en la tabla 5.2, con base en las matrices de tasa de dosis y haciendo 
uso del algoritmo de superposición y reconstrucción mostrados en la sección 3.3 
sobre la planeación tridimensional de tratamientos, como se mostró en las tablas 
5.2, y 5.4 y figuras 5.2 (a, b, c) la simulación implementada en FORTRAN fue 
convalidada con porcentajes de desviación aceptables que permitieron 
implementar la simulación en el PMMA como material del simulador construido 
para verificación experimental del tratamiento de braquiterapia en mama 
propuesto para la validación experimental, con base en este análisis debemos 
hacer correcciones por el efecto del material a los puntos de prescripción de dosis, 
tomamos como factor de conversión 15.64 % como porcentaje de desviación 
promedio para la matriz de tasa de dosis del PMMA respecto a los datos usados 
por el sistema de planeación de tratamientos Brachyvision. 
Otro factor de corrección que no es tenido en cuenta en el sistema de planeación 
de tratamientos Brachyvisión es el efecto de las dosis debidas al tránsito de las 
fuentes desde que salen del cargador remoto hasta que son ubicadas en la 
posición de irradiación, al momento de hacer las medidas la fuente de Ir-192 
utilizada tenía una actividad de 3.1 Ci, las fuentes usadas en Braquiterapia HDR al 
momento del comisionamiento del sistema de planeación tienen una actividad 
aproximada de 10 Ci y luego debido al decaimiento del Iridio-192 clínicamente son 
usadas hasta aproximadamente 2.5 Ci para garantizar los efectos Radiobiológicos 
de la Alta Tasa de Dosis, tomando como valor promedio del tránsito de la fuente 
por los 5 catéteres tomamos como dosis de tránsito 28.8 mGy para 3.1 Ci de 
actividad lo cual corresponde al 0.07% de la dosis absorbida en el tratamiento , 
también podemos predecir la dosis debida al tránsito de la fuente cuando esta 
tiene 10 Ci de actividad, sabemos que ଵܺሶ ൌ  
୻כ஺భ
ௗమ
 y que ܺଶሶ ൌ  
୻כ஺మ
ௗమ
 bajo las mismas 
condiciones geométricas de distancia (d2) y la misma fuente con constante 
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especifica Γ, podemos obtener la relación ܺଶሶ ൌ  
௑భሶ כ஺మ
஺భ
, con ଵܺሶ ൌ 28.8 ݉ܩݕሶ  y 
ܣଵ ൌ 3.1 ܥ݅ ݕ ܣଶ ൌ 10 ܥ݅  con lo cual obtenemos ܺଶ= 92.9 mGy, lo cual corresponde 
al 0.24 % de la dosis absorbida durante el tratamiento con lo cual vemos que el 
aporte de dosis debida al tránsito es muy bajo, y que actualmente las altas 
velocidades de transferencia de los sistemas cargadores remotos se dan en 
beneficio de la seguridad del paciente. 
En la tabla 5.13 se muestran las dosis de prescripción en la planeación corregida 
por el efecto del material y comparadas con las medidas reportadas de los 
cristales TLD’s. 
 
Pto de Ref Dosis  
Planeación 
Dosis Corregida al 
PMMA (15.64 %) 
Dosis Medida 
PMMA 
% 
 Diferencia 
     
1 6.45 7.46 7.953 Gy 6.6 
2 6.49 7.51 7.878 Gy 4.9 
3 6.46 7.47 7.456 Gy 0.2 
4 6.46 7.47 7.566 Gy 1.3 
5 6.46 7.47 7.743 Gy 3.7 
     
 
Según estos resultados tenemos como porcentajes de error promedio 3.34 % 
respecto a la planeación computarizada, lo cual nos muestra que las medidas 
corresponden con la simulación planteada y nos dá la confiabilidad suficiente en 
nuestra simulación para implementar diferentes opciones de tratamiento. 
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5.5 Determinación de las distribuciones de dosis para un tratamiento de 
Irradiación Parcial Acelerada en Mama con fuentes de Iridio-192 HDR. 
 
Una vez convalidada la simulación tanto con los valores de referencia en agua 
como con las medidas experimentales en el simulador físico de PMMA construido 
y adecuado para las condiciones de un implante con un templete para tratamiento 
de cáncer de mama en dos planos con 5 agujas para técnica intersticial, podemos 
hacer un mejor análisis en el proceso de decisión de las distribuciones de dosis, 
en cual como se mostró en la sección 5.2, los porcentajes de desviación 
encontrados para un tejido mamario con 50/50 de glandularidad y según las 
composiciones mostradas en el anexo B basadas en las recomendaciones del 
ICRU 44, el porcentaje de diferencia promedio de las distribuciones de dosis con 
respecto a los datos de referencia del TG 43 usados por el sistema de planeación 
de tratamientos es de 2.17 %, lo cual indica que en un principio no habría 
necesidad de corrección por el material puesto que la diferencia de dosis es menor 
al 5%, se debe tener muy en cuenta al momento del análisis de las distribuciones 
de dosis el gradiente de dosis y el Histograma Dosis Volumen DVH, con el objetivo 
de tener en cuenta los gradientes planeados y según el caso clínico, optimizar las 
distribuciones de dosis con analizando si clínicamente se encuentra más tejido 
glandular o menos tejido glandular, adicionalmente también se debe tener en 
cuenta los márgenes de seguridad propuestos por el Radioterapeuta, porque con 
de estos depende el control de la enfermedad microscópica y una mejor respuesta 
al control de la enfermedad, también es necesario en análisis de los gradientes de 
dosis buscando evitar zonas de gradiente alto y no se depositen dosis muy altas 
con el fin de evitar efectos secundarios como fibrosis, necrosis en el tejido graso y 
toxicidad en piel y así lograr mejores tratamientos en beneficio del paciente. 
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5.6 Recomendaciones para el protocolo de control de calidad en equipos de 
Braquiterapia con fuentes de 192Ir HDR. 
 
En el presente trabajo se desarrolló e implementó un completo sistema de control 
de calidad en tratamientos con braquiterapia HDR con fuentes de Ir-192 para 
cargadores remotos GammaMed Plus, en los sistemas de planeación de 
tratamientos actuales el medio para el cálculo de dosis es el agua tal como está 
recomendado en el Reporte 51 del Task Group 43, si bien es un medio que en 
general es adecuado para la simulación de tratamientos de los tejidos humanos, 
tal cual como se mostró en el presente trabajo, es necesario implementar acciones 
adicionales que permitan verificar que la administración de dosis es lo 
suficientemente precisa para garantizar un buen tratamiento, con los resultados de 
este trabajo podemos implementar pruebas de control de calidad adicionales a las 
existentes clínicamente para las practicas de braquiterapia HDR, si bien la cadena 
de un programa de control de calidad empieza desde los procedimientos de 
aceptación en la instalación de las fuentes, en donde se deben verificar entre 
otras, la actividad recibida, la posición real de la fuente, con base en las técnicas 
desarrolladas en este trabajo se puede desarrollar implementar un programa de 
intercomparación del proceso de simulación, planeación y administración de dosis 
en la práctica clínica. 
Actualmente existen varias opciones de sistemas de braquiterapia HDR como 
Nucletron flexitron, Nucletron Microselectron, Varian Varisource, Varian 
GammaMed, BEBIG. Cada uno con fuentes específicamente diseñadas para cada 
cargador remoto, mediante la información de las especificaciones de cada fuente, 
podemos implementar la simulación computacional para cada una, obteniendo las 
distribuciones de dosis para cada sistema comercial, una vez completada la base 
de datos con las fuentes de uso comercial, con base en el simulador físico 
diseñado y construido en este trabajo, se construyen simuladores físicos con una 
geometría de referencia adecuada para la simulación clínica, planeación del 
tratamiento y conectividad con los accesorios y conectores propios de cada 
sistema de braquiterapia, con base en los materiales de construcción del 
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simulador físico se varía el código computacional para obtener las distribuciones 
de dosis especificas para cada fuente y para el simulador físico, una vez 
desarrollados, se envían junto con un conjunto de cristales TLD’s debidamente 
calibrados al servicio de braquiterapia destinado, para que allí se realicen todos 
los procedimientos para irradiar el simulador con base en una completa planeación 
desarrollada en cada servicio y administrar la dosis definida para tal fin, los 
cristales serian enviados a la institución coordinadora del programa en donde se 
leerán los cristales para su respectiva intercomparación con los parámetros 
definidos. 
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6. CONCLUSIONES 
• Las distribuciones de dosis obtenidas en las simulaciones reproducen muy 
bien los datos de referencia, con lo cual se convalida la simulación 
planteada, esto es importante por permite que mediante los métodos 
desarrollados en el presente trabajo son aptos para la verificación 
alternativa de los sistemas de planeación de tratamientos. 
• En el presente trabajo se implementó la geometría de una fuente de Ir-192 
fabricada para el cargador remoto GammaMed Plus, dado el código 
desarrollado, esta geometría puede ser cambiada para otras fuentes con lo 
cual tenemos la versatilidad de cambiar entre geometría y fuentes de 
tratamiento. 
• Calculamos y convalidamos diferentes materiales como el Agua, un tejido 
mamario 50/50 y PMMA. Esto nos permite convalidar otros materiales de 
interés, buscando entender mejor la influencia del cambio de medio como 
ocurre en el cuerpo humano y poder proponer correcciones y 
consideraciones clínicas en la optimización de las distribuciones de dosis 
en los tratamientos de Braquiterapia HDR.  
• Según los resultados obtenidos para las distribuciones de dosis en una 
MAMA 50/50 el porcentaje de diferencia promedio con respecto al TG43 es 
de 2.17 % y de 1.62 % respecto a nuestra simulación, si bien no es muy 
diferente a los resultados en agua como para hacer correcciones por 
material, este es un parámetro interesante en la toma de decisiones en las 
planeaciones y optimizaciones clínicas de los tratamientos, porque permite 
buscar distribuciones de dosis más homogéneas y optimizar los 
tratamientos para evitar los efectos secundarios como Fibrosis, Necrosis del 
tejido graso y toxicidad en la piel. 
• Este trabajo se implementó para una mama de referencia con porcentaje de 
galndularidad 50/50, una combinación del presente trabajo puede ser 
evaluar las variaciones de dosis debido a los diferentes porcentajes de 
glandularidad obtenidos por ecografía. 
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• Se diseño y construyo un simulador físico en PMMA para la irradiación de 
cristales TLD’s propios para la geometría de un implante biplanar de 
braquiterapia de alta tasa de dosis, se simuló mediante tomografía 
multicorte y se realizó la planeación del tratamiento deseado. 
• Se implementó una técnica de construcción de simuladores de polímeros 
como el caso del PMMA, mediante corte laser, en el cual se puede lograr 
una precisión hasta de 0.1 mm, muy apropiado para este tipo de 
aplicaciones, esto nos permite poder construir simuladores según la 
necesidad de la geometría de interés y de acuerdo al material, 
acondicionarlo al código ya validado para una adecuada verificación de la 
irradiación deseada. 
• Los resultados de las lecturas de los cristales TLD’s muestran un porcentaje 
de diferencia promedio de 3.34 % lo cual nos permite verificar 
experimentalmente la simulación, esto es muy importante porque nos da un 
nivel de confianza para la implementación de pruebas de control de calidad 
a los sistemas de planeación de tratamientos. 
• La dosis debida al tránsito de la fuente para el implante de 5 agujas 
intersticiales fue de aproximadamente 0.24% de la dosis absorbida por el 
tratamiento, el cual representa un porcentaje de dosis muy bajo respecto a 
la dosis de tratamiento. 
• Una de las posibles fuentes de error en la medición de dosis absorbida con 
cristales TLD’s es el proceso de calibración de los cristales, estos son 
calibrados con fuentes consideradas monoenergeticas como el Cs-137, el 
Co-60 entre otras, el Ir-192 tiene un espectro de emisión muy amplio, 
aunque se considere como de energía efectiva 390 KeV, dado que era una 
colaboración con el IVIC, esta calibración no pudo ser realizada, y los datos 
publicados en la literatura [29] no son aplicables a este trabajo por los 
rangos de medición. 
• Una de las posibles aplicaciones del presente trabajo es la implementación 
de pruebas de control de calidad sobre los sistemas de planeación de 
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tratamientos, los sistemas de administración de dosis, los algoritmos de 
corrección por decaimiento de la fuente de Ir-192. 
• Este trabajo es una base interesante para el desarrollo de un programa de 
intercomparación de administración de dosis en servicios de braquiterapia 
HDR tal cual como se realiza en Radioterapia Externa, Este tipo de 
programas de intercomparación de administración de dosis es importante 
porque permite realizar un completo control de calidad en todo el proceso 
de un tratamiento de braquiterapia HDR y con las técnicas desarrolladas 
permitiría implementarse en cualquier fuente radiactiva usada en 
braquiterapia HDR y para cualquier material del simulador físico, por lo cual 
es interesante para las autoridades e instituciones nacionales e 
internacionales interesadas en promover programas de garantía de calidad 
de los tratamientos clínicos y de control del uso adecuado de las 
radiaciones en el tratamiento de patologías con radiaciones. 
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ANEXO A. ESQUEMA DE DECAIMIENTO 192Ir 
 
Energía  Rendimiento Energía Rendimiento 
MeV  % MeV % 
0,0089  1,525% 0,308 29,680% 
0,0094  3,960% 0,317 82,750% 
0,061  1,211% 0,329 0,017% 
0,063  2,090% 0,374 0,726% 
0,065  2,660% 0,416 0,669% 
0,067  4,550% 0,421 0,069% 
0,071  0,710% 0,468 47,810% 
0,074  0,180% 0,485 3,189% 
0,076  1,580% 0,489 0,438% 
0,078  0,411% 0,589 4,517% 
0,110  0,012% 0,593 0,042% 
0,136  0,199% 0,599 0,004% 
0,177  0,004% 0,604 8,200% 
0,201  0,473% 0,612 5,340% 
0,206  3,340% 0,766 0,001% 
0,280  0,009% 0,885 0,291% 
0,283  0,266% 1,061 0,053% 
0,296  28,720% 1,090 0,001% 
1,378 0,001% 
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ANEXO B. MATERIALES USADOS EN LA SIMULACIÓN 
 
A continuación se muestran los materiales usados en la simulación con sus 
respectivas composiciones y a partir de los cuales se obtuvieron los coeficientes 
de interacción presentados en el Anexo C. La composición de los tejidos humanos 
fue obtenida del Reporte 44 ICRU. 
.  
Material Densidad  Composición 
(g/cm3) (Z: Fracción por peso)
    
Tejido Blando 0.95 1: 0.1020 
6: 0.1430 
7: 0.0340 
8: 0.7080 
11: 0.0020 
15: 0.0030 
16: 0.0030 
17: 0.0020 
19: 0.0030 
   
Tejido Mamario 50/50 
50 % Glandular 
50% Adiposo 
0.984 1: 0.11 
6: 0.465 
7: 0.019 
8: 0.403 
11: 0.001 
15: 0.001 
16: 0.001 
17: 0.001 
 
Polimetil Metacrilato 
PMMA 
1.19 1: 0.080541 
6: 0.599846 
8: 0.319613 
   
Agua Liquida 
 
 
 
 
 
 
1.0 
 
 
 
 
 
 
1: 0.111898 
8: 0.888102 
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Acero AISI 304 
 
 
 
 
 
Acero AISI 316 L  
 
8.02 
 
 
 
 
 
8.02 
14:0.01 
24:0.19 
25:0.02 
26:0.68 
28:0.1 
 
14:0.01 
24:0.17 
25:0.02 
26:0.68 
28:0.12 
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ANEXO C. COEFICIENTES DE INTERACCIÓN PARA LOS MATERIALES 
SIMULADOS. 
 
Figura C.1 Coeficientes de interacción para el TEJIDO MAMARIO 50/50 
 
Figura C.2 Coeficientes de interacción para el PMMA 
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Figura C.3 Coeficientes de atenuación para el AGUA  
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Figura C.4 Coeficientes de interacción para el ACERO AISI 304 
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             Figura C.5 Coeficientes de interacción para el ACERO AISI 316L 
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ANEXO D. REPORTE DE LA PLANEACIÓN EN EL SISTEMA DE 
PLANEACIÓNDE TRATAMIENTOS BRACHYVISION. 
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ANEXO E. INFORME DE LAS LECTURAS DE LOS CRISTALES TLD’S 
REALIZADA EN EL LABORATORIO DE RADIOFÍSICA DEL IVIC. 
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ANEXO F. DIAGRAMA DE FLUJO DE LA SIMULACIÓN IMPLEMENTADA EN 
EL METODO DE MONTECARLO.   
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